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 I 
 
RESUMO  
 
 
Em radiologia, a qualidade diagnóstica está intimamente ligada à qualidade de 
imagens radiográficas. 
Sendo a qualidade de imagem (QI) o reflexo da exposição do paciente, a sua a 
maximização não pode ser conseguida a qualquer custo. É fulcral ter sempre em 
mente que uma boa QI pode significar maior exposição do paciente. Deste modo, a 
otimização é fundamental e deve-se guiar pela maximização da fração 
benefícios/riscos, sendo para isso necessário compreender os parâmetros técnicos 
que influenciam a dose e a QI. 
Neste trabalho foi feito um estudo dos efeitos dos parâmetros técnicos (tensão 
de ampola (kVp) e o produto da intensidade do feixe (mA) pelo tempo de exposição (s) 
(mA*s)) e da filtração adicional tanto na dose como na QI. A medição da dose, para 
diferentes valores de kVp, mA*s e espessura de cobre (Cu) usada na filtração 
adicional, foi feita utilizando uma câmara de ionização e um medidor do produto 
dose-área (DAP). Utilisando o fantoma CDRAD, a QI foi analisada através de Image 
Quality Figure (IQF) e parâmetros como contraste, ruído, razão sinal-ruído (SNR) e 
razão contraste-ruído (CNR). 
Verificou-se que, no modo manual de exposição, a dose varia de forma direta 
com kVp e mA*s e, no modo semiautomático, a variação é inversa entre o kVp e a 
dose. Mantendo fixo o kVp e mA*s, a redução da dose pode ser conseguida com 
recurso à filtração adicional. A QI é degradada quando o kVp aumenta e na presença 
da filtração adicional. Melhor QI está associada a maiores valores de dose. CNR é 
pouca efetada pela variação da dose. Com o aumento do DAP, o ruído diminui e a 
SNR aumenta, com elevada correlação.  
 
 
 
 
 
 
 
Palavras-chaves: qualidade de imagem, dose, tensão de ampola, intensidade do 
feixe, filtração adicional. 
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ABSTRACT 
 
In radiology, diagnostic quality is closely linked to the quality of radiographic 
images. 
As the image quality (IQ) is a reflection of the patient's exposure, its 
maximization can not be achieved at any cost, and it is crucial to keep in mind that a 
good IQ can mean greater patient exposure. Thus, the optimization is crucial and 
should be guided by maximizing the fraction of benefits / risks, so it is necessary to 
understand the technical parameters that influence the dose and IQ. In this work a 
study was made of the effects of technical parameters (tube voltage (kVp) and the 
product between beam intensity (mA) and exposure time (s) (mA*s)) and additional 
filtration both doses as in IQ.  
The measurement of dose for different kVp, mA*s and thickness of copper (Cu) 
used in the additional filtration was made using a ionisation chamber and DAP meter. 
Using phantom CDRAD, the IQ was analyzed using Image Quality Figure (IQF) and 
parameters such as contrast, noise, signal to noise ratio (SNR) and contrast-to-noise 
ratio (CNR). 
It was found that in the manual mode exposure, the dose varies directly with 
kVp, and mAs and, in the semiautomatic mode, the change is reversed between kVp 
and dose. 
Keeping fixed the kVp and mA*s, dose reduction can be achieved with use of 
additional filtration. 
The IQ is degraded when the kVp increases and in the presence of additional 
filtration. Best IQ is associated with higher doses. The CNR is little affected by the 
dose. When DAP increases, noise decreases and SNR increases with high correlation. 
 
 
 
 
 
Keywords: image quality, dose, tube voltage, beam intensity, addtional filtration. 
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1.  INTRODUÇÃO 
 
1.1. MOTIVAÇÃO E JUSTIFICAÇÃO 
 
A descoberta dos raios X foi, sem dúvida, um dos maiores impulsos para a 
melhoria da eficácia na prestação dos serviços de saúde. A capacidade de visualizar, 
de forma não invasiva, o interior do corpo humano facilitou consideravelmente a tarefa 
dos profissionais no diagnóstico de patologias.  
A preocupação exclusiva com a qualidade de imagem (QI), sem a 
compreensão da forma como essas imagens são obtidas, faz com que a eficiência do 
uso da radiação X estivesse num patamar abaixo do desejado. Preocupa-se muito 
com os benefícios, mas, muitas vezes, os riscos são esquecidos. É necessário que os 
serviços de saúde adoptem estratégias de otimização de forma a maximizar os 
benefícios e minimizar os riscos (dose ao paciente). [1] 
Em radiologia, a implementação de estratégias de otimização implica a 
compreensão daquilo que acontece desde o momento em que a ampola de raios X é 
ligada até à obtenção das imagens. Quando um técnico de radiologia adopta um 
determinado valor de um parâmetro (kVp ou mA*s), é fundamental saber o seu 
significado e qual o impacto da sua variação em termos de dose e QI. Sem isso, 
qualquer estratégia de otimização estaria condenada ao fracasso.  
No que diz respeito aos equipamentos que usam radiação, em 2011, o parque 
tecnológico português contava com mais de 3100 equipamentos, significando mais de 
300 equipamentos por cada milhão de habitante.[2] A nível mundial, os dados mostram 
que, ao longo do tempo, o recurso à radiação X tem sido cada vez mais 
frequente. [3,4,5,6,] Além disso, a transição dos sistemas analógicos (baseados em 
películas) para os digitais é caraterizado como uma etapa de maior exposição do 
paciente, [7] e, tendo em conta que essa etapa ainda não está concluída e que nos 
países menos desenvolvidos essa transição será mais lenta, a necessidade de adoção 
de estratégias de otimização torna-se cada vez mais necessária. 
Tendo em conta essa necessidade de otimizar, de forma a tornar mais eficiente 
o uso da radiação X na saúde, com a realização deste trabalho pretende-se adquirir o 
know how necessário para, futuramente na vida profissional, ser aplicado na definição 
e implementação de tarefas de otimização.  
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Apesar deste trabalho consistir na avaliação objetiva da QI, e na prática médica 
ser muito mais preponderante a avaliação subjetiva (porque normalmente o 
diagnóstico é feito baseando na avaliação visual da imagens pelo profissional de 
saúde), os relatos de correlação entre esses dois tipos de avaliação (objetiva e 
subjetiva) [8-10] abonam a favor da realização de estudos deste tipo. 
Espera-se que no final, seja possível responder à seguinte questão de 
investigação: Qual é o efeito da variação kVp e mA*s, e do uso da filtração adicional 
na dose e QI? 
 
1.2. OBJETIVOS  
 
Com a realização deste trabalho pretende-se compreender de que forma é que 
os parâmetros técnicos, como o kVp e mA*s, influenciam a dose e a QI. O efeito da 
filtração adicional também será avaliada para que, no final, se possa chegar a uma 
conclusão quanto às mais valias do seu uso.   
Em suma, os objetivos deste trabalho resumem-se no seguinte: 
I. Caraterizar dosimetricamente o equipamento; 
a. Avaliar a exatidão da câmara de ionização (CI) e medidor de 
DAP; 
b. Determinar a espessura semi-redutora (HVL); 
II. Avaliar a QI:  
a. Avaliar automaticamente a QI pelo IQF; 
b. Calcular o contraste, ruído, SNR, e CNR. 
III. Medir KERMA no ar (Kar) e DAP; 
IV. Avaliar o efeito da variação de kVp, mA*s e filtração adicional na dose e 
na QI.  
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2. FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 
 
2.1. Produção de radiação X 
 
A descoberta da radiação X deve-se às experiências do físico alemão Wilhelm 
Conrad Roentgen (1845-1923). Em 1895, usando o Tubo de Crookes, Roentgen 
estudava o fenómeno de luminescência, e notou que, mesmo cobrindo o tubo com 
material opaco, os raios catódicos atravessavam o material e causava brilho num ecrã 
coberto por uma emulsão de bário que estava na direção dos raios. Posteriormente ele 
irradiou a mão da sua esposa, e obteve a imagem que ficou conhecida com a “primeira 
radiografia”. A designação de “raios X” deve-se ao desconhecimento da natureza 
desses raios no seio da comunidade científica na época.  
Os raios X são muito energéticos, apresentando frequência alta e baixo 
comprimento de onda comparativamente à gama visível (Figura 2.1).  
 
 
Figura 2.1 – Espectro eletromagnético 
 
Os raios X são produzidos num invólucro denominado de “ampola de raios X” 
(Figura 2.2). Essa ampola consiste num invólucro de vidro ou metal em vácuo, 
contendo duas extremidades: o cátodo (carregado negativamente) e o ânodo 
(carregado positivamente), separados por uma distância de 1 a 2 cm. 
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Figura 2.2 – Esquema duma ampola de raios X 
 
Os eletrões, produzidos através do efeito termiónico, são emitidos a partir do 
aquecimento do cátodo, sendo essa a razão pela qual são vulgarmente denominados 
de “raios catódicos”. Na presença de uma elevada diferença de potencial entre o 
cátodo e o ânodo, esses eletrões são acelerados em direção ao ânodo e os raios X 
surgem devido à interação entre os eletrões e os átomos do ânodo (normalmente feito 
de Tungsténio (W)). O W apresenta um ponto de fusão na ordem dos 3422 ºC. [11] O 
elevado número atómico (Z = 74) do W, aliado ao seu movimento rotativo, além de 
aumentar a probabilidade de interação do eletrão incidente com o W, permite uma 
melhor distribuição do calor. 
Quando os eletrões interagem com o ânodo, vários cenários podem acontecer 
(Figura 2.3).  
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Figura 2.3 – Mecanismos de interação de eletrão com o ânodo 
(modificado de [11]) 
 
Quando o eletrão incidente interage com o núcleo do átomo de W (fenómeno 1, 
2 e 3 da Figura 2.3), essa interação faz com que esse eletrão seja “travado” e a 
radiação resultante é denominada de “radiação de travagem” ou bremsstrahlung. A 
energia da radiação bremsstrahlung é dependente da proximidade de interação do 
eletrão incidente com o núcleo do átomo do alvo. Quanto mais próximo for a interação, 
maior será a energia da radiação resultante.  
A interação do eletrão incidente com um eletrão da núvem eletrónica do W 
(fenómeno 4 da Figura 2.3) resulta na “expulsão” desse eletrão orbital, cuja sua lacuna 
será preenchida por um eletrão vindo de outra camada. Esse preenchimento da lacuna 
é acompanhado pela emissão duma radiação denominada de “radiação caraterística”. 
A energia desta radiação será igual à diferença entre as energias das duas camadas. 
Como as energias das camadas diferem de elemento para elemento, a energia da 
radiação emitida é diferente entre elementos, sendo essa a razão pela qual é assim 
denominada. A ocorrência deste cenário nem sempre resulta na produção de radiação 
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caraterística. Muitas vezes ocorre a expulsão dum outro eletrão da camada eletrónica, 
sendo esse eletrão denominado de “eletrão de Auger”. [12] 
A probabilidade de interação do eletrão incidente com o núcleo é baixa, pelo 
que o espetro de energias da radiação é constituído maioritariamente por fotões de 
baixa energia (Figura 2.4). A energia máxima dos fotões é determinada pelo kVp 
aplicado na ampola, e poucos fotões terão essa energia devido à reduzida 
probabilidade de ocorrência do cenário 3. 
Os componentes da ampola causam o endurecimento do feixe ao atenuarem 
os fotões de baixa energia, fenómeno denominado de “filtração inerente” (Figura 2.4). 
A magnitude dessa filtração depende das caraterísticas desses componentes, 
nomeadamente, a espessura. [13] 
 
     
Figura 2.4 – Espetro de emissão de raios X a partir dum alvo de Tungsténio, numa ampola a operar 
a 100 kVp.  
 
Na Figura 2.4, o Gráfico vermelho representa o espectro teórico da radiação 
bremsstrahlung, enquanto que o negro representa o espectro “real” depois da filtração 
inerente.  
A energia efetiva (EE) média dos fotões (em keV) ronda os 50% ou 60% de 
kVp, dependendo da filtração utilizada. A energia cinética dos eletrões que saem do 
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cátodo, e consequentemente, a energia dos fotões do feixe é determinada pelo kVp, 
sendo a quantidade determinada principalmente pelo mA*s. [13,14] 
A produção de raios X é um processo muito pouco eficiente. Isto porque, 
quando o eletrão interage com o ânodo, a maior parte da energia cinética deles é 
convertida em energia térmica, causando o aquecimento do alvo. Por esta razão, 
torna-se importante que o alvo tenha um ponto de fusão elevado. Somente cerca de 
1% da energia cinética do eletrão é convertida em radiação. [13] 
 
 
2.2. Interação da radiação com a matéria 
 
O feixe de raios X, no seu percurso foco-detetor, é absorvido pelo meio, 
fazendo com que a sua intensidade medida antes e depois de atravessar meio seja 
diferente. A magnitude dessa diferença é determinada não só pela espessura do meio, 
mas também pela capacidade desse meio em remover fotões do feixe, quantificada 
através do coeficiente de atenuação (µ (cm-1)).  
O coeficiente de atenuação representa a “resistência quântica” do meio e 
expressa a quantidade de fotões removidos do feixe por distância atravessada (cm). 
Se µ = 0,020 cm-1, significa que, para um feixe monocromático incidente com 
500 fotões, por cada cm de espessura atravessada, são removidos 10 fotões.   
Sendo Ii e If as intensidades do feixe, respetivamente, à entrada e à saída 
duma estrutura homogénea com espessura x, essas duas grandezas podem ser 
relacionadas pela lei de Beer-Lambert (equação 2.1). 
 
                                                
 
 
A equação 2.1 traduz que a redução da intensidade é tanto maior quanto maior 
for a espessura e o coeficiente de atenuação da estrutura. Isso acontece devido aos 
mecanismos de interação da radiação com a matéria, sendo os principais agrupados 
em quatro categorias: Efeito fotoelétrico, Efeito Compton, Produção de Pares e 
Dispersão de Rayleigh, [15,16] ilustrados na Figura 2.5.  
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Figura 2.5 – Principais mecanismos de interação da radiação com a matéria 
 
Efeito fotoelétrico e o Efeito Compton têm muita relevância em radiologia, pelo 
que serão abordados de seguida. 
 
2.2.1. Efeito fotoelétrico 
 
O efeito fotoelétrico ocorre quando um fotão incidente interage com um eletrão 
do átomo da estrutura alvo, transferindo-lhe toda a sua energia e causando a sua 
ejeção da órbita. A energia do eletrão ejetado (Eej) é igual à diferença entre a energia 
do fotão incidente (Ei) e a de ligação do eletrão ao átomo (Ea) (evento 1 da Figura 2.5). 
Para que esse fenómeno ocorra, Ei nunca pode ser menor que Ea. 
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A lacuna deixada pelo eletrão expulso (fotoeletrão) é preenchida por um eletrão 
duma camada de menor energia, sendo a diferença de energia entre as camadas 
emitida sob a forma de radiação caraterística ou eletrão de Auger. [15,17,18] 
A probabilidade de ocorrência do efeito fotoelétrico é dependente do número 
atómico do alvo (Z) e da Ei, conforme ilustra a Figura 2.6.  
 
   
Figura 2.6 – Probabilidades de ocorrência de diferentes efeitos em função da energia do feixe e 
número atómico do meio  
(modificado de [13]) 
 
Quanto mais fotões interagirem com o meio através do efeito fotoelétrico, mais 
contrastada será a imagem. 
 
2.2.2. Efeito Compton 
 
O Efeito Compton é um tipo de interação inelástica (diferença de energia antes 
e depois da interação) onde, devido ao facto de Ei ser muito maior que Ea, ocorre a 
transferência parcial de energia a um eletrão orbital, causando a sua ejeção com 
energia Eej num ângulo ϕ relativamente à trajetória do fotão incidente. O fotão 
prossegue o seu movimento, agora com energia Efd (Efd = Ei - Eej), num ângulo θ 
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relativamente à sua trajetória incidente (evento 4 da Figura 2.5). Tanto ϕ como θ 
diminuem com o aumento da Ei. 
[13] 
O Efeito Compton é predominante na gama de energia usada em radiologia. 
Por exemplo, entre os 80 e 110 keV, a probabilidade desse efeito ocorrer é superior a 
90%, [18] sendo essa probabilidade pouco afetada pela variação da energia. [15,17] 
A dependência de atenuação do feixe devido ao efeito Compton com o Z é 
fraca, sendo essa dependência maior com a densidade eletrónica do meio. Como a 
densidade eletrónica é relativamente constante entre tecidos diferentes, a 
probabilidade de absorção dos fotões através deste efeito é idêntica para tecidos 
diferentes. Isto faz com que o contraste da imagem entre duas estruturas similares 
(por exemplo, músculos, tendões e ligamentos) seja idêntico ao de duas estruturas 
destintas (por exemplo, músculo e osso). [13]  
 
 
2.3. Avaliação da dose de radiação X: conceitos importantes 
 
A radiação ionizante não só tem efeitos profícuos como também nocivos, e 
sobre isso há um consenso quase generalizado. Prova disso é o seu uso em valências 
médicas, como a radioterapia, onde o objetivo é aproveitar essa nocividade no 
tratamento de patologias do foro oncológico.  
A abordagem dos efeitos da exposição à radiação é feita sempre tendo como 
pano de fundo que os fotões de raios X são energéticos e, quando interagem com o 
paciente, libertam toda a sua energia, ou parte dela, na massa corporal, causando 
efeitos muitas vezes indesejados. A quantificação desses efeitos é feita recorrendo à 
uma grandeza dosimétrica fulcral que é a Dose. 
As grandezas como Dose Absorvida (D), Dose Equivalente (HT), Dose Efetiva 
(E), Dose à entrada da pele (DEP), Produto Dose-Área (DAP), KERMA e Índice de 
Exposição (IE) são fundamentais tanto na caraterização do equipamento como da 
energia depositada na massa corporal do paciente (Figura 2.7).  
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Figura 2.7 – Principais parâmetros da avaliação da dose 
 (modificado de [19]) 
 
De seguida, será feita uma breve descrição dessas grandezas. 
 
2.3.1. Dose Absorvida (D) 
 
Como referido anteriormente, os fotões energéticos transferem a sua energia 
para a massa corporal do paciente. Dessa energia transferida, uma parte é absorvida 
pelos órgãos, ficando ali depositada. Essa fração de energia absorvida é caraterizada 
pela grandeza Dose Absorvida (D) (equação 2.2). [19,20] 
 
 
 
Assim, a D representa a quantidade de energia, , absorvida por unidade de 
massa m do órgão. D é expressa em J*kg-1 ou gray (Gy). 
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2.3.2. Dose Equivalente (H) 
 
A Dose Equivalente (H) parte do prossuposto de que o nível de perigosidade 
varia consoante o tipo de radiação. Por exemplo, se tivermos uma colónia de células, 
e se esta for irradiada por um feixe de neutrões, a quantidade de células sobreviventes 
será muito menor do que se fosse irradiada com raios X. Essa diferença é descrita 
através da Eficiência Biológica Relativa (EBR). [21] 
A publicação mais recente da International Commission on Radiological 
Protection (ICRP) define os fatores de ponderação da radiação (WR) como forma de 
quantificar a perigosidade dos diferentes tipos de radiação, [22] podendo H no órgão ou 
tecido T (HT) ser calculada recorrendo a equação 2.3.  
 
 
 
 
DR,T representa a D da radiação R no tecido T. H é expressa em joules por 
quilograma (J*kg-1), mas normalmente utiliza-se o sievert (Sv). 
 
2.3.3. Dose Efetiva (E) 
 
O efeito, no ser vivo, causado pela exposição do órgão ou tecido não depende 
só do tipo de radiação mas também da forma como esse órgão ou tecido reage a essa 
exposição. A ICRP quantifica essa diferença de radiossensibilidade recorrendo a 
fatores de ponderação tecidular (WT), 
[22] permitindo que a Dose Efetiva (E) no 
paciente, devido a exposição de n órgãos, seja calculada através da equação 2.4. [19] 
  
 
 
 
Em que T representa o órgão ou tecido exposto, sendo . Tal como 
a HT, a E é expressa em sievert (Sv).  
Tanto os valores de WR como os de WT têm sido atualizados pela ICRP. 
[23,24] 
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2.3.4. KERMA no ar (Kar) 
 
O termo KERMA significa Kinetic Energy Released in the MAss, ou seja, é a 
energia cinética libertada na massa do meio. [19]  
KERMA no ar (Kar) é o quociente entre dEtr e dm, onde Etr é a soma das 
energias cinéticas iniciais de todas as partículas carregadas (por exemplo, protões e 
eletrões) que são libertadas da massa m do ar por partículas incidentes não 
carregadas (por exemplo, fotões e neutrões). [20] Assim, Kar pode ser obtido através da 
equação 2.5. 
 
 
 
Kar é expressa em J*kg
-1 ou gray (Gy).  
 
 
2.3.5. Produto Área-Dose (DAP) 
 
O Produto Área-Dose (DAP) é uma das grandezas utilizadas para caraterizar a 
exposição do paciente e, como o próprio nome indica, representa o produto da dose 
(por exemplo, Kar) pela área irradiada no plano perpendicular ao feixe de raios X.
[25,26] 
O DAP é expresso em Gy*cm2 e, deste modo, fornece não só informação da 
dose mas também da área da superfície irradiada. Uma dose de 4 Gy distribuida numa 
área de 5 cm x 5 cm, resulta num valor de DAP = 100 Gy*cm2. 
O DAP é uma medida free-in-air, ou seja, não é medido à superfície da pele. 
Deste modo, o valor de DAP não inclui a radiação retrodispersada quantificada pelo 
factor da retrodispersão (backscatter factor – BSF) (descrito de seguida). 
O valor do DAP é independente da distância ao foco. Isto porque, quando o 
feixe sai da fonte, os fotões, apesar de propagarem em linha reta, divergentem-se à 
medida que se afastam da fonte. Isto faz com que a área irradiada seja maior e a dose 
seja menor, pelo facto de a quantidade de fotões incidentes por unidade de área 
(fotões*cm-2) ser menor. [27] 
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2.3.6. Dose à Entrada da Pele (DEP) 
 
A Dose à Entrada da Pele (DEP) é a dose acumulada na superfície da pele do 
paciente, medida no eixo central do feixe. É a quantificação dos fotões com energia 
insuficiente para atravessar o paciente e que ficam depositados à entrada da pele. 
DEP inclui o efeito da retrodispersão, caraterizado através do factor da retrodispersão 
(BSF). 
A DEP pode ser avaliada de forma direta ou indireta. [28] A avaliação direta 
recorre a dosímetros específicos, como por exemplo os TLD (Thermoluminescent 
Dosimeter), e a indireta é feita a partir de parâmetros de exposição (kVp, mA*s). [28,29]  
Conhecendo o DAP e a área irradiada (A) na pele do paciente, a DEP pode ser 
determinada pela equação 2.6. [30] 
 
 
 
BSF (backscatter factor), representa a radiação retrodispersada depois de 
interagir com a pele do paciente. Varia entre 1,29 e 1,43, dependendo da filtração, da 
área irradiada (FOV) e a espessura do paciente ou fantoma. [29,31] Também pode ser 
determinada conhecendo a dose à superfície do fantoma e a dose no ar na ausência 
do fantoma. [32] Para BSF = 1,43, significa que a DEP é 43% superior ao Kar. 
 
 
2.4. Efeitos biológicos das radiações 
 
Os ganhos que a área médica, e não só, teve após a descoberta dos raios X 
são inquestionáveis. Porém, o uso das radiações não trás só benefícios mas também 
alguns efeitos adversos cuja compreensão é a chave para a maximização da eficiência 
do seu uso.  
Os efeitos biológicos das radiações estão divididos em duas categorias 
principais: os efeitos estocásticos e os determinísticos. Os estocásticos estão 
relacionados com a probabilidade crescente do surgimento dum determinado efeito à 
medida que a dose aumenta, não existindo um threshold para a dose. Os efeitos 
determinísticos, muito mais do que a probabilidade, estão relacionados com a 
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severidade crescente dum determinado efeito à medida que a dose aumenta, existindo 
neste caso um threshold. [33,34] 
Os efeitos estocásticos estão relacionados com baixas doses e sobre isso não 
têm havido consenso. Vários modelos de riscos têm sidos apresentados, [35,36] sendo 
todos eles com interpretações válidas passíveis de serem feitas.  
A radiação pode interagir diretamente com as biomoléculas (por exemplo, 
DNA), ou, indiretamente, através da radiólise da molécula da água presente no 
organismo. A interação indireta origina o surgimento de espécies reativas de oxigénio 
(ROS) cuja interação com a célula é letal. [37,38,39] 
Os ácidos nucleicos (DNA e RNA) também são afetados pela radiação. Maior 
atenção tem sido dispensada ao DNA pelo facto de estar ligado ao surgimento de 
efeitos somáticos (no indivíduo diretamente exposto) e genéticos (nos descendentes).  
Do ponto de vista somático a radiação ionizante pode impedir a síntese 
proteica, e deste modo, pode originar surgimento de tumores. Do ponto de vista 
genético, a radiação ionizante pode desencadear mutações através da alteração das 
bases do ácidos nucleicos. Mesmo depois do surgimento do tumor, a radiação pode 
agravar a sua malignidade. Investigadores relatam a capacidade de certas doses da 
radiação em promover angiogéneses e deslocamento de células. [40] Isto faz com que 
a possibilidade da radiação aumentar a massa tumoral e causar metástases ganhe 
relevo.  
A sobrevivência da célula depende da capacidade de reparar danos. Se o dano 
não for corretamente corrigido a célula morre. Mas o dano pode não ser corretamente 
corrigido e a célula sobrevive. Se conseguir reproduzir, pode transferir esse dano às 
células filhas e as filhas podem morrer. Muitas vezes a célula sobrevive sem 
reparação do dano. Neste caso diz-se que há uma mutação, que pode ser perpetuada 
se for transmitida às células filhas. [41] 
Queda de cabelo e queimaduras na pele são relatadas como resultado da 
exposição excessiva à radiação, [42-44] além de outros efeitos são relatados a partir de 
dados epidemiológicos. [45,46]  
 
2.5. Controlo da exposição e proteção radiológica 
 
Na radiologia diagnóstica, o objetivo principal é diagnosticar patologias 
recorrendo ao uso das radiações. Porém, é fundamental ter sempre em mente que 
esse objetivo não tem que ser alcançado a todo o custo, uma vez que a proteção do 
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paciente tem que ser sempre tida em conta. Sabendo dos riscos associados ao uso 
das radiações, a aplicação do princípio ALARP (As Low As Reasonably Practicable) 
tem que ser sempre considerada de forma a minimizar esses riscos relativamente aos 
benefícios, e é fundamental que haja uma comunicação e explicação inteligível desses 
riscos e benefícios. [47] 
O objetivo principal de todos os mecanismos de proteção radiológica é evitar o 
surgimento de efeitos determinísticos e minimizar os efeitos estocásticos. [33] 
Todas as ações de proteção têm que ser desenvolvidas levando sempre em 
consideração os princípios básicos de proteção radiológica, sendo esses dois 
conceitos (princípios e ações) relacionados através das “2 tríades de proteção 
radiológica” [48] (Figura 2.8). 
 
 
Figura 2.8 – 2 tríades de proteção radiológica 
 (adaptado de [48]) 
 
As ações desenvolvidas devem-se objetivar pela redução do tempo de 
exposição e o aumento da distância. Se essas duas ações se revelarem insuficientes, 
deve-se optar pela proteção recorrendo, por exemplo, a aventais, colares, luvas, 
blindagem das paredes, etc.  
 
2.5.1. Princípios de proteção radiológica 
 
As metodologias de proteção assentam-se em três princípios fundamentais: o 
princípio da justificação, da otimização e da limitação da dose. [22,49]  
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2.5.1.1. Princípio da justificação 
 
A justificação é o processo de ponderação dos benefícios relativamente aos 
riscos decorrentes da exposição à radiação. [50,51]  
De acordo com o princípio da justificação, o recurso à radiação só deve ser 
equacionado na ausência de alternativas exequíveis ou quando estas alternativas 
existem mas põem em causa o objetivo do diagnóstico. Todas as intervenções devem 
ser devidamente justificadas, e os benefícios devem ser maiores que os riscos. Por 
exemplo, se for possível diagnosticar uma patologia recorrendo à ultrassonografia, 
esta deve ser a opção em detrimento dos raios X. 
A legislação portuguesa estipula que “nenhuma pessoa pode ser submetida a 
uma exposição radiológica …a não ser que a mesma tenha sido justificada…”.[52] 
 
 
2.5.1.2. Princípio da otimização 
 
Em radiologia, a otimização significa obter imagens com atributos que 
proporcionam uma boa qualidade diagnóstica, com menor exposição possível do 
paciente. [53] 
O princípio da otimização baseia-se no princípio ALARA (as low as reasonably 
achievable), e aconselha manter a magnitude da exposição e o número de pessoas 
expostas tão baixa quanto razoavelmente possível, de forma a evitar exposições 
desnecessárias, levando em consideração fatores económicos e sociais.  
A otimização requer não só a adoção de boas práticas mas também bom senso 
na sua implementação, e uma prática é considerada “otimizada” se proporcionar um 
nível de segurança elevado e razoavelmente alcançável durante todo o tempo de vida 
da instalação, sem limitar indevidamente a sua utilização. [51] 
A República Portuguesa decreta que “O médico responsável pela exposição 
radiológica e o técnico que a executa devem assegurar-se de que todas as 
doses…são mantidas a um nível tão baixo quanto razoavelmente possível…”. [52] 
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2.5.1.3. Princípio da limitação da dose 
 
O princípio da limitação da dose estipula que todas a estratégias de redução da 
exposição devem ser desenvolvidas de modo que a acumulação das doses não 
exceda o limite estipulado. 
A República Portuguesa estipula os limites de dose tanto para o público como 
para os trabalhadores. [54] 
No tratamento e diagnóstico, uma vez que os procedimentos têm que ser 
justificados, não há um limite definido de dose para os doentes. A dose a aplicar é 
dependente do objetivo da intervenção.  
 
 
2.5.2. Metodologias de proteção 
 
2.5.2.1. Colimação do feixe 
 
A colimação do feixe de raios X é uma das formas de controlar a exposição do 
paciente. O colimador permitir direcionar o feixe para a estrutura anatómica de 
interesse e controlar o field of view (FOV), evitando a exposição de outras estruturas 
anatómicas (que não são alvos da exposição). É imporante não esquecer que a 
colimação excessiva pode impedir a irradiação, e consequentemente a obtenção de 
imagens, de certas estruturas de interesse.  
A colimação do feixe permite ainda melhorar a QI. Com a redução do FOV, a 
fração da radiação secundária relativamente à primária (S/P) é menor. Quanto menor 
for essa fração mais contrastada será a imagem. Duplicando a fração S/P, o contraste 
diminui para metade. A radiação dispersa faz com que o nível de cinza (NC) da 
imagem não seja real. Dois raios que são atenuados em posições diferentes podem 
ser detetados na mesma posição do detetor, quando essa deteção deveria acontecer 
em posições destintas. Isto resulta num valor de NC que não corresponde à atenuação 
causada pelo objeto localizado acima do ponto de deteção. [12]  
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2.5.2.2. Seleção de parâmetros técnicos 
2.5.2.2.1. Tensão da ampola (kVp) 
 
A tensão da ampola (kVp) é um dos parâmetros selecionáveis pelo técnico de 
radiologia, e influencia muito, tanto a dose como a QI. Em radiologia, a adoção dum 
valor elevado de kVp significa menor dose (DEP e DE) para o paciente. Mas isso não 
é puramente verdade. Maior kVp significa mais dose para o paciente. É verdade que o 
feixe torna-se mais penetrante e o valor percentual de energia que fica depositada no 
paciente pode ser menor, mas o valor absoluto é maior. 
O contraste da imagem também é afetado pelo kVp. Um valor alto de kVp 
resulta numa imagem menos contrastada. Isto acontece porque o contraste está 
relacionado com a diferença dos NC entre estruturas adjacentes.  
O NC é determinado pela fluência de fotões (F). Alto NC significa baixa F (por 
essa razão, numa radiografia, a região dos ossos apresenta um NC maior que a dos 
músculos). A F, por sua vez, é influenciada pelo coeficiente de atenuação linear (µ) da 
estrutura (lei de Beer-Lambert). O µ duma estrutura diminui à medida que o valor de 
kVp aumenta (Gráfico 2.1).  
 
 
Gráfico 2.1 – Variação do coeficiente de atenuação linear (µ) em função da energia do feixe 
(dados de [55]) 
 
A diferença de µ entre de duas estruturas tende a diminuir quando o kVp 
aumenta (Gráfico 2.1). Isto faz com que a diferença de F atrás dessas estruturas seja 
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menor e, consequentemente, a diferença de NC, na radiografia, também será menor. 
Menor diferença de NC entre duas estruturas adjacentes significa uma imagem menos 
contrastada.  
O baixo contraste poderá ser explicado pelo aumento da radiação dispersa que 
chega ao detetor quando aumenta o kVp, devido a dominância do efeito Compton, e 
pode ser minorado recorrendo às grelhas antidifusoras ou “air gap”. [12] 
 
2.5.2.2.2. Intensidade do feixe (mA) e  tempo de exposição (s)  
 
A intensidade do feixe (mA) é determinada pela intensidade da corrente da 
ampola, expressa em miliamperes. mA representa o “caudal quântico” do cátodo. Está 
relacionada com o débito de eletrões do cátodo (eletrões por segundo (e*s-1)), e 
consequentemente, com a quantidade de radiação emitida pelo ânodo e que chega ao 
paciente.  
Um outro fator que influencia a dose no paciente é o tempo de exposição (TE), 
expresso em segundos (s). Este parâmetro indica o tempo da irradiação ou exposição 
do paciente. A dose é diretamente proporcional ao TE.  
No que se refere ao controlo ocupacional da exposição (presença de pessoas 
em zonas expostas), quando se faz a medição da dose, obtém-se uma grandeza 
denominada “Débito de Dose (DD)”, expressa em Sv*h-1. O valor de dose a que a 
pessoa esteve exposta é calculada pelo produto entre o TE e DD (equação 2.7). 
 
                               
 
O produto entre intensidade do feixe (mA) e TE (s), origina o mA*s, que 
determina a quantidade de eletrões emitidos pelo cátodo durante o TE. mA*s 
representa a quantidade de eletrões que saem do cátodo (eletrões*s-1 * s = eletrões) e, 
consequentemente, a quantidade de fotões emitidos pelo ânodo e que chegam ao 
paciente (Figura 2.9). Portanto, mais mA*s significa maior exposição do paciente.  
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Figura 2.9 – Espetro de energia para 100 kVp, com 50, 100 e 150 mA*s.  
(modificado de [13]) 
 
Se o operador optar por um valor de mA*s = 8.0 e uma intensidade do feixe de 
100 mA, o valor de TE tem que ser de 0.08 s (80 ms). Se optar por um valor de 40 ms, 
o valor de intensidade de corrente terá de ser 200 mA. Portanto, a adoção dum TE 
curto é uma estratégia que permite expor menos o paciente.  
O TE também influi na QI. Numa radiografia, o movimento do paciente afeta, 
pela negativa, a QI. O efeito desse movimento (artefactos de movimento) pode ser 
minimizado optando por um TE baixo (por exemplo, a apneia é mais facilmente 
conseguida com TE baixo).  
 
2.5.2.3. Controlo Automático da Exposição (CAE) 
 
O Controlo Automático da Exposição (CAE) é uma das formas de controlar a 
exposição do paciente, uma vez que permite o controlo da exposição pelo operador e 
pelo equipamento. Em alguns sistemas, o CAE só permite controlar o TE. Controla-se 
o mA*s através da escolha adequada do TE pelo sistema. A seleção de mA é feita 
pelo operador, assim como o kVp.  
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Sistemas baseados em CAE consistem em câmaras de ionização (CI) situados 
entre o paciente e o detetor. Normalmente estes sistemas incorporam três CI, mas há 
casos em que incorporam cinco. [56]  
O sistema é desligado de forma automática, através do acionamento de um 
temporizador, quando o detetor for suficientemente exposto. O TE é dependente da 
quantidade de radiação que chega ao detetor, fazendo com que, em certos casos, o 
sistema seja desligado sem a exposição adequada do paciente.   
O recurso ao CAE permite evitar exposições desnecessárias do paciente, mas 
há situações de exposição excessiva sem a correspondente exposição do detetor. 
Estas situações acontecem, por exemplo, se o paciente for portador de dispositivos 
protéticos, que causam atenuação excessiva do feixe, impedindo a sua chegada ao 
detetor, fazendo com que o sistema seja desligado tardiamente. Para evitar essas 
situações, é selecionado um backup time que permite desligar o sistema, quando o TE 
for muito maior que o normal. A legislação portuguesa estipula que “…o tempo de 
exposição para uma exposição simples deve ser limitado a 6 s”. [52] Situações de 
subexposição ocorrem quando são radiografadas estruturas pequenas (por exemplo, 
em pediatria) que não cobrem o detetor do CAE. Nestes casos o sistema desliga de 
forma prematura porque há fotões que chegam ao detetor sem atravessar de forma 
adequada a estrutura devido à sua dimensão reduzida. Por isso, é fundamental o 
posicionamento adequado do paciente e a calibração do sistema de CAE, 
minimizando desta forma o ruído quântico causado pela subexposição. [56] 
 
2.5.2.4. Grelhas antidifusoras 
 
O recurso às grelhas antidifusoras é uma das forma de atenuar a radiação 
dispersa e permitir a passagem de radiação primária. Quanto ao design, a grelha pode 
ser linear ou quadriculada. Com a grelha quadriculada é possível melhorar em 18% o 
contraste da imagem. [57] 
Apesar da grelha antidifusora contribuir para a redução da radiação dispersa 
que chega ao detetor, [12,58-60] também contribui para a dose ao paciente. Isto porque a 
radiação primária necessária para a formação da imagem também é atenuada, e isso 
é compensado com o aumento da exposição do paciente.  
Alguns estudos desaconselham o uso da grelha (excetuando pacientes 
obesos), devido ao aumento da dose sem melhoria significativa na QI. [61-64] 
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2.5.2.5. Filtração adicional 
 
O recurso à filtração adicional é uma das formas de controlar a exposição, pois 
causa a atenuação dos fotões de baixa energia que contribuem para a dose e não 
para a formação da imagem pelo facto de não chegarem ao detetor.  
Com o recurso à filtração adicional, os fotões de baixa energia são absorvidos 
pelo material filtrante fazendo com que a exposição do paciente seja menor. Deste 
modo, só os fotões mais energéticos conseguem atravessar o paciente e chegar ao 
detetor. 
A Figura 2.10 ilustra o espetro de energia de fotões para uma tensão de 
ampola de 100 kVp. Nota-se que a filtração adicional faz com que a frequência de 
fotões com uma determinado valor de energia seja menor. Porém, a frequência dos 
fotões de baixa energia é muito mais afetada, comparativamente à dos fotões com 
energias mais elevadas. Estes mantêm-se praticamente intactos.   
 
Figura 2.10 – Espetro de energia para 100 kVp, com filtração adicional de 1,0, 2,0 e 3,0 mm de Al. 
(modificado de [13]) 
 
A fração de redução de fotões menos energéticos depende da espessura da 
filtração adicional utilizada. Quanto mais espesso for o material, maior será a 
atenuação do feixe (Figura 2.10).  
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2.5.2.6. Distância foco-paciente (DFP) 
 
A dose absorvida (D) traduz a quantidade de energia absorvida (J) por uma 
massa (kg) de matéria irradiada. Isso significa que a dose é tanto maior quando menor 
for a massa absorvente. Com o aumento da distância foco-paciente (DFP), a massa 
absorvente tende a aumentar porque a área irradiada (FOV) no paciente aumenta. 
Deste modo, a dose é menor porque a massa onde a energia do feixe será absorvida 
é maior. Esse pressuposto é reforçado pela teoria de que “o DAP é independente da 
DFP”, isto porque, com o aumento da DFP, o FOV é maior, e esse aumento do FOV é 
compensado pela diminuição da dose de modo a manter constante o DAP (Figura 
2.11).  
  
 
Figura 2.11 – Lei do Inverso do Quadrado da distância 
 
A variação da dose com o quadrado da distância (D = 1*d-2) é conhecido como 
a “Lei do Inverso do Quadrado da distância”, traduzida pela equação 2.8. [28] 
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Isto significa que, mantendo fixo o detetor, duplicar a DFP, permite uma 
redução da dose em cerca de 75%. Triplicando a DFP essa redução pode chegar aos 
90%.  
Portanto, o aumento da DFP é uma estratégia a considerar como forma de 
proteger o paciente. 
 
 
2.6. Níveis de Referência de Diagnóstico (NRD) 
 
Como já referido, a escolha dos parâmetros técnicos é fulcral, não só, para a 
QI mas também para a proteção do paciente. Muitas vezes, para o mesmo tipo de 
exames, são adotados valores díspares dos parâmetros de exposição que resultam 
em valores de dose diferentes. [65,66] Essa disparidade pode ser minimizada com o 
estabelecimento de Níveis de Referência de Diagnóstico (NRD), [67] estabelecidos 
através da comparação de valores de dose usados na prática clínica. 
Os NRD não representam valores limite de dose, [67] é apenas uma ferramenta 
bastante útil de otimização e uma guia para as “boas práticas”. Quando são excedidos 
é porque algo está errado e precisa ser melhorado. 
A definição de NRD impulsiona uma avaliação causa-efeito no sentido de, em 
situações de exposição excessiva, averiguar as eventuais causas. [68] Isto pode ser 
visto como um ponto de partida para a implementação de processo de melhoria 
contínua nos serviços.  
Muitos são os países que já definiram os NRD, [69-72] e os valores diferem entre 
eles. Em Portugal ainda não foi estabelecido, apesar de alguns esforços feitos nesse 
sentido. [65,73,74] 
Na definição de NRD, os parâmetros avaliados diferem conforme o tipo de 
exame. Numa radiografia ao tórax é avaliado o DAP e a DEP. [33,75]  
 
2.7. Sistemas de Radiologia Digital  
 
Depois da descoberta dos raios X em 1895, inicialmente, as imagens eram 
obtidas em sistemas analógicos (SA) baseados em películas, e os primeiros sistemas 
digitais (SD) começaram a ser utilizados clinicamente em 1980, apesar dos primeiros 
ensaios de Angiografia Digital por Subtração (ADS) terem sidos feitos em 1977. [76] 
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O surgimento dos SD revolucionou a área médica pelas inúmeras vantagens 
que estes sistemas apresentam face aos SA, nomeadamente, a redução de custos e 
aumento de capacidade de armazenamento de dados. [77,78] 
A era digital de imagem permitiu a integração de equipamentos com sistemas 
de arquivo e comunicação de imagens (Picture Archiving and Communication Systems  
(PACS) e Digital Imaging Communication in Medicine (DICOM)), fazendo com que os 
dados médicos fossem armazenados, acedidos e partilhados digitalmente entre 
profissionais e instituições de saúde.  
Os SD são classificados em sistemas de Radiografia Computorizada 
(Computed Radiography – CR) e de Radiografia Digital (Digital Radiography – DR), 
dependendo da forma da obtenção da imagem digital. [76]  
Os sistemas CR utilizam placas de imagens (Image Plate – IP) baseados em 
cristais de fósforo não-estruturados contendo diferentes halogenetos, dopado com 
európio (Eu), que armazenam a imagem latente, com leitura posterior usando luz laser 
e fotomultiplicadores (TFM), com conversão separada da deteção.  
Os sistemas DR estão subdivididos em duas categorias: os DR diretos e os 
indiretos [76,79,80] (Figura 2.12). 
 
 
Figura 2.12 – Representação esquemática dos sistemas DR diretos e indiretos 
 (adaptado de [81]). CsI = Iodeto de césio 
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Nos DR diretos, os fotões que incidem numa camada fotocondutora, 
normalmente baseada em Selénio amorfo (a-Se), são diretamente convertidos em 
carga, e a leitura é feita numa matriz de transitores (Thin-film transistor – TFT). 
Nos DR indiretos, a conversão dos fotões em carga é feita em dois estágios: 
conversão de fotões em luz visível numa camada cintiladora e conversão da luz visível 
em carga em fofodíodos baseados em silício amorfo (a-Si) ou Dispositivos de Carga 
Acoplada (CCD) (Figura 2.12). Por vezes é necessário um “acoplamento ótico” de 
forma a direcionar a luz para os CCD. Além de converter a luz em carga, o CCD 
também é usado no processo de leitura da carga.  
Além dos sistemas de conversão direta e os de conversão indireta, há relatos 
de desenvolvimento de “sistemas híbridos” que combinam o CsI e o a-Se, [82,83] com o 
intuito de maximizar a carga coletada sem o aumento de exposição. 
 
2.7.1. Radiografia Computorizada (CR) 
 
Os sistemas CR foram introduzidos no mercado no início dos anos 80 pela Fuji 
Medical Systems (Japão) [76] e, apesar de serem digitais, podem ser incorporados em 
equipamentos que permitem obtenção de imagem em películas. Utilizam detetores (IP) 
contendo cristais de fósforo contendo diferentes halogenetos dopado com európio 
(BaFX:Eu2+, onde X pode ser um dos halogéneos Cl, Br, ou I ou mistura arbitrária 
deles). [84]  
O feixe de raios X que atravessa o paciente chega ao IP, causando a 
passagem dos eletrões do seu estado atual (banda de valência) para um estado mais 
energético (banda de condução). Os eletrões, depois de estarem na banda de 
condução, procuram a estabilidade através do regresso à banda de valência, mas 
devido às impurezas (Eu), são armadilhados, sendo o número de eletrões 
armadilhados proporcional a fluência de fotões do feixe incidente. [85]  
No processo de estimulação do IP, a cassete é introduzida num leitor de IP, 
onde a imagem é obtida. O IP é irradiado por uma luz vermelha laser de cerca de 
2 eV, que estimula os eletrões armadilhados promovendo-os à banda de condução. 
Podem ser utilizados laser de Hélio e Néon (633 nm) ou díodo (680 nm). [85]  
Como os eletrões instáveis (fora da banda de valência) procuram sempre a 
estabilidade, há o retorno destes à banda de valência, sendo esse processo 
acompanhado pela emissão duma luz azul de cerca de 3 eV (410 nm) (Figura 2.13), 
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cuja intensidade é proporcional ao número de eletrões que regressam à banda de 
valência. Esse processo é conhecido como “Luminescência Estimulada”. [85]  
A luz azul é recolhida por um “guia de luz” e encaminhada para um tubo 
fotomultiplicador (photomultiplier tube – PTM), que transforma a luz em corrente 
elétrica que será amplificada, filtrada e encaminhada para o ADC para a 
digitalização. [86] 
  
 
Figura 2.13 – Esquema ilustrativo do funcionamento dum sistema CR 
 
A energia do feixe e a expessura do IP influem na resposta do detetor. A 
probabilidade de interação (ƞ ) do fotão com o IP tende a aumentar na presença de 
fotões de baixa energia e IP muito espessos. [80] Sendo µ(E) o coeficiente de 
atenuação em função da energia E do fotão, e Ep a espessura do IP, a ƞ  será:  
 
 
 
A absorção do feixe pelos cristais de fósforo é maior para valores de energia 
entre os 35 e os 50 keV (Figura 2.14). Para valores abaixo desse intervalo, o IP 
funciona como uma “esponja da dispersão”, uma vez que a radiação dispersa é 
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altamente atenuada devido à elevada sensibilidade dos cristais a fotões de baixa 
energia. [85] 
 
Figura 2.14 – Fração de absorção do fotão pelo IP em função da energia 
 
Para um IP muito espesso a dispersão dos fotões (na irradiação) e da luz (no 
processo de foto-estimulação) é maior e isso fará com que a resolução espacial seja 
menor. [80] Em contrapartida, a exposição é menor porque a eficiência na deteção dos 
fotões (DQE) é maior uma vez que, se a espessura for maior, a probabilidade de 
interação do feixe com os cristais do IP é maior, e isso fará com que seja possível 
expor menos o paciente. [87] 
Portanto, o ideal seria ter um IP muito espesso, para aumentar a eficiência de 
deteção, e com reduzida dispersão dos fotões. Isto faz com que os fabricantes se 
sintam “obrigados” a um compromisso entre a resolução espacial e a eficiência ao 
nível da dose. Os sistemas de “dupla leitura” [86] ou IP com cristais estruturados 
surgiram para pôr cobro a esse problema. [84,88-92]  
Os sistemas de “dupla leitura” surgiram em 2001, permitindo a recolha da PSL 
em ambos os lados do IP, pelo facto de apresentarem a parte inferior transparente. 
Alguns estudos com sistemas de “dupla leitura” relatam o aumento da DQE, apesar da 
degradação da resolução espacial (Modulation Transfer Function – MTF). [93-95] 
Nos IP estruturados, os cristais, em vez de serem granulados, apresentam a 
forma de agulhas verticais dispostos lado a lado, fazendo com que a dispersão da luz 
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seja menor. Esta configuração permite uma redução da dose sem comprometer a 
QI. [96,97] 
A imagem latente “gravada” no IP decai com o tempo, e esse decaimento pode 
chegar aos 25% entre os 10 minutos e 8 horas depois da irradiação. [85] Deste modo, 
torna-se conveniente que a leitura seja rápida e imediata. Com o “método 
convencional” de leitura, onde o laser irradia um único píxel, essa rapidez de leitura 
trona-se difícil de ser alcançada. O desenvolvimento de sistemas de “leitura paralela” 
permite a irradiação de múltiplos píxels em simultâneo, fazendo com que seja possível 
reduzir em 85% o tempo de leitura. [86,98] 
Uma das vantagens dos sistemas CR tem a ver com a reutilização. Um IP pode 
ser reutilizado milhares de vezes, [86] sendo para isso necessário a limpeza do sinal 
residual que fica no IP após a leitura. A limpeza do IP é feita utilizando lâmpadas 
fluorescentes ou de vapor de sódio de alta pressão, [84] e pode ser feita numa única 
vez, ou não, dependendo da exposição a que o IP esteve sujeito. [84] 
Nos sistemas CR, passados 0.7-0.8 µs após a estimulação duma determinada 
posição do IP, a luminescência ainda existe, e isso degrada a resolução espacial, uma 
vez que a PSL coletada numa posição do IP pode ser “mixada” com a PSL da posição 
anterior.[84] 
Tanto a foto-estimulação como a limpeza do IP tem que ser feita com energia 
apropriada de forma a excitar os eletrões armadilhados, sem afetar os da banda de 
valência. 
 
2.7.2. Gama dinâmica dos sistemas digitais 
 
O princípio da otimização aconselha a adoção dum valor de dose tão baixo 
quanto razoavelmente possível de forma a expor o menos possível o paciente. No 
entanto, nem sempre é possível obter uma boa qualidade diagnóstica com valores de 
dose tão baixos. Por isso o sistema tem que ter a capacidade de proporcionar imagens 
com qualidade, tanto a altos como baixos valores de dose. Essa capacidade é descrita 
através da gama dinâmica. 
A gama dinâmica descreve a amplitude de dose que causa a variação da 
resposta do sistema (Figura 2.15). É a diferença entre a dose máxima e mínima com a 
qual o sistema consegue proporcionar uma imagem de qualidade. [92,93] 
Os SD apresentam uma gama dinâmica superior aos SA. Isto significa que, nos 
SA, se a variação da exposição sobre o detetor for ampla, para certos valores de dose 
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a densidade ótica é fortemente afetada tornando impercetíveis certas estruturas. Nos 
SD, mesmo variando muito a dose, a visualização de estruturas é pouco 
afetada. [25,99-101]  
 
  
 
Figura 2.15 – Gama dinâmica dos sistemas digitais e analógicos 
 
A gama dinâmica dos SA é de 1:30, enquanto que a dos SD ascendem os 
1:10000. [76] Isto faz com que sejam impercetíveis certas situações de exposição 
inadequada com SD.  
 
 
2.7.3. Índices de Exposição (IE) nos sistemas digitais 
 
Índice de Exposição (IE) é um parâmetro que está relacionado com a 
exposição no detetor (Figura 2.7). É um valor numérico, fornecido pelos fabricantes, 
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que permite ao radiologista, durante a realização do exame, ter a noção da exposição 
no detetor. [90] 
Está relacionado com a KERMA na superfície do detetor e não pode ser 
confundido com a dose no paciente (por exemplo, DEP ou E). Enquanto que a dose no 
paciente refere-se aos fotões que ficam depositados na massa corporal, o IE refere-se 
aos fotões que atravessam o paciente e chegam ao detetor.  
Os valores de IE são determinados a partir dos dados da imagem obtida. 
Dependem não só da radiação mas também do paciente, uma vez que os dados da 
imagem são influenciados pela radiação (kVp, mA*s…) e pelas caraterísticas do 
paciente (atenuação do feixe). [90]  
O método de definição matemática dos IE depende do fabricante. Cada 
fabricante adota um método diferente (variação linear ou logarítmica com a 
exposição), o que dificulta a comparação de IE entre equipamentos de fabricantes 
diferentes.[85,93] Para pôr cobro a esta situação, a International Electrotechnical 
Commission (IEC) e a American Association of Physicists in Medicine (AAPM) 
propõem um valor único para IE, em função da parte do corpo a radiografar e 
introduziram o “Índice de Desvio” como forma de quantificar a discrepância entre o IE 
atual (obtido) e o ideal. [102,103] 
Estudos revelam alguma discrepância nos valores de IE, sendo muitas vezes 
superiores aos indicados pelos fabricantes. [104,105] 
 
2.7.4. Avaliação objetiva da qualidade de imagem em sistemas digitais  
 
O propósito da obtenção de imagens em radiologia é de diagnosticar 
patologias. Portanto, é imperativo que essas imagens obtidas apresentem um nível 
mínimo de qualidade para que esse propósito possa ser alcançado. 
A qualidade tem a ver com o grau de satisfação proporcionado pelo conjunto 
de características intrínsecas do produto. Portanto, o profissional de saúde só 
considera uma “imagem com qualidade” se, através dela, conseguir diagnosticar 
corretamente a patologia.  
A qualidade da imagem radiográfica não depende só das suas caraterísticas 
físicas, mas também da tarefa diagnóstica para a qual foi adquirida. Uma imagem 
radiográfica pode ser considerada como sendo de “ótima qualidade” para diagnosticar 
uma fratura na costela, mas o mesmo pode não suceder se for usada no diagnóstico 
de lesões pulmonares.   
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 Além disso, a própria perícia do profissional de saúde pode influir na 
qualificação da imagem [106] e a eficácia do diagnóstico tende sempre a aumentar com 
a melhoria das propriedades físicas da imagem. [107] 
A avaliação da QI pode ser feita de forma objetiva ou subjetiva. A análise 
objetiva avalia os parâmetros físicos da imagem (ruído, contraste, resolução), que 
culmina com a determinação da Eficiência Quântica de Deteção (DQE). A avaliação 
subjetiva é psicofísica uma vez que baseia em classificadores humanos que avaliam a 
visibilidade de estruturas anatómicas e deteção de lesões. [108-110] 
A opção pelo método objetivo ou subjetivo depende do nível de ambição ou 
rigor que se pretende. Para um nível de ambição elevado, a avaliação é feita de forma 
subjetiva e baseia-se, exclusivamente, na avaliação de imagens de pacientes e não há 
preocupação em avaliar as propriedades físicas da imagem. Para um nível de ambição 
baixo, a avaliação pode ser subjetiva ou objetiva, e leva em conta a performance do 
próprio equipamento através da avaliação das propriedades físicas da imagem, e 
pode-se recorrer à imagens de fantomas. [53]    
Na caraterização objetiva da qualidade duma imagem radiográfica há três 
parâmetros físicos primários que são avaliados: [53]  
 contraste; 
 ruído; 
 resolução espacial. 
Os três parâmetros mencionados são fundamentais, mas a caraterização 
completa inclui a determinação de parâmetros secundários (porque surgem da 
combinação dos primários) como o Modulação da Função de Transferência (MTF), 
Relação Sinal-Ruído (SNR) e Espetro de Potência do Ruído (NPS) (Figura 2.16).  
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Figura 2.16 – Relação entre os diferentes parâmetros de qualidade de imagem 
 
A MTF representa o contraste que é proporcionado pelo sistema em função 
das dimensões das estruturas radiografadas. Representa a relação entre o contraste e 
a resolução espacial. [108,111] A resolução espacial é uma das propriedades mais 
importantes dos SD, e representa a capacidade do sistema em proporcionar imagens 
onde seja possível identificar, como sendo independentes, dois pontos ou estruturas 
muito próximas entre si.  
O NPS pode ser descrito como sendo o quociente entre a variância de NC 
(ruído) e os vários componentes da frequência da imagem, e permite comparar o ruído 
presente num sinal de saída relativamente ao ruído presente num sinal de entrada. 
A combinação de SNR, NPS e MTF permite a determinação da Eficiência 
Quântica de Deteção (DQE). [108,112] Por isso, há um consenso quase generalizado de 
que a DQE é o parâmetro mais adequado para descrever a performance de um 
sistema. Na prática, a DQE traduz a quantidade de radiação necessária para formar a 
imagem. Portanto, para a mesma QI, o sistema mais eficiente é o que menos radiação 
usar para formar a imagem.  
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2.7.4.1. Contraste  
 
Quando duas estruturas anatómicas adjacentes destintas (em termos de 
propriedades) são radiografadas, o sistema deverá proporcionar uma imagem com 
contraste que traduz essas diferenças entre as estruturas. Por exemplo, se a zona 
radiografada conter duas estruturas com densidades diferentes, a fluência de fotões 
que chega às zonas do detetor “cobertas” por essas estruturas será diferente e o 
sistema deverá ser capaz de traduzir essa diferença em termos de contraste da 
imagem.  
Portanto, o contraste da imagem representa a diferença de nível de cinza (NC) 
entre duas regiões na imagem,[12] e pode ser obtido pela equação 2.10. 
 
 
 
NC1 e NC2 representa os níveis de cinza de duas regiões adjacentes na 
imagem. Assim, quanto maior for a diferença de NC, maior será o contraste. 
 
2.7.4.2. Ruído  
 
O ruído na imagem é a presença de detalhes indesejados que perturbam a 
visualização de patologias e interpretação da imagem. É a flutuação dos valores de 
NC que não corresponde à atenuação do feixe pela estrutura radiografada.  
O ruído é caraterizado por um efeito granulado do tipo “sal e pimenta”, e é 
determinado pelo desvio-padrão (σ) dos valores de NC numa região de interesse 
(ROI).  
A ROI representa uma zona na imagem que é selecionada e onde os dados 
(valores de NC) são recolhidos para o cálculo dos parâmetros de QI como o ruído, 
contraste, SNR, CNR. 
Quando uma estrutura uniforme e homogénea é irradiada, espera-se que todos 
os píxels da imagem tenham o mesmo NC e que o desvio-padrão seja zero, mas o 
não é isso que acontece. O desvio-padrão nunca é zero, o que indica presença de 
ruído.  
A categorização do ruido é feita em função da sua fonte. O ruído quântico 
surge na fase da exposição do detetor e relaciona-se com a quantidade de fotões que 
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incidem no detetor, [12] o eletrónico é gerado no próprio detetor e pode até estar 
relacionado com problemas de fabrico e o ruído de quantização surge na fase da 
digitalização originado por falhas na obtenção do sinal digital a partir do analógico. [113] 
 
2.7.4.3. Razão sinal-ruído (SNR) 
 
Como referido anteriormente, na formação de imagem, os fotões atingem o 
detetor de forma aleatória, ou seja, a quantidade de fotões (N) que cada píxel da 
matriz ativa (MA) recebe é aleatória (distribuição de Poisson). Tanto o sinal como o 
ruído da imagem é determinado pelo N, ou seja, o sinal da imagem é tanto maior 
quanto maior for o N.  
Quando se avalia a qualidade da imagem, quanto maior for o SNR melhor. Só 
que aumentar o SNR implica diminuir o ruído ou aumentar o N. estando o N 
relacionado com o número de fotões que chegam ao detetor, aumentando o N, a 
exposição do paciente também aumenta. SNR varia com , portanto, para duplicar o 
SNR torna-se necessário quadruplicar a exposição do paciente. [12] 
Como indica o nome, o SNR é obtido dividindo o sinal pelo ruído da imagem, e 
pode ser obtido pela equação 2.11. 
 
 
Na imagem, o “ruído” é o desvio-padrão numa ROI (por exemplo, fundo da 
imagem) e o “sinal” corresponde ao valor médio de NC numa região anatómica de 
interesse. [114,115]  
 
2.7.4.4. Razão contraste-ruído (CNR) 
 
Na avaliação da QI, a análise do contraste é feita em simultâneo com a do 
ruído. Essas duas grandezas são relacionadas através da razão contraste-ruído 
(CNR). O CNR pode ser determinado pela equação 2.12, selecionando duas ROI: 
ROI1 (com NC1) e ROI2 (com NC2). 
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A diferença de NC entre as duas ROI é o contraste, e o ruído é obtido 
calculando o σ médio numa das ROI. [116] 
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3. METODOLOGIA DO ESTUDO 
 
3.1. Materiais e equipamentos utilizados 
 
 
 
Gerador de raios X 
 
O gerador de raios X utilizado neste trabalho foi o 
MULTIX PRO da Siemens (Siemens AG, Muenchen, 
Germany). 
 
Sistema de deteção (detetor) 
 
O sistema de deteção utilizado foi o IP CR MD 4.0 de 
43 cm x 35 cm contendo BaSrFBrI:Eu, da AGFA 
(Agfa-Gevaert NV, Mortsel, Belgium). 
Sistema de leitura 
(Leitor / digitalizador) 
 
A leitura do IP foi feita no digitalizador ADC™ Solo™ 
Digitizer da AGFA (Agfa-Gevaert NV, Mortsel, 
Belgium). 
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Medição do 
Kerma no ar (Kar) 
 
Avaliação do Kerma no ar (Kar) foi feita com o sistema 
Radcal 9010 com a câmara de ionização (CI) 10X5-6 
(Radcal Corporation, Monrovia, CA). 
Medição do DAP 
 
A medição do DAP foi feita com o medidor de DAP 
KermaX® plus DDP (IBA Dosimetry GmbH, 
Schwarzenbruck, Germany). 
 
Fantoma 
 
Fantoma CDRAD 2.0 (Artinis Medical Systems, 
Netherlands). 
 
Software utilizado (avaliação 
das imagens) 
 
CDRAD Analyser (Artinis Medical Systems, 
Netherlands). 
 
 
3.1.1. Fantoma (breve descrição) 
 
As imagens foram obtidas através da irradiação do fantoma CDRAD 2.0 (Artinis 
Medical Systems, Netherlands). [117] 
O fantoma CDRAD é uma placa quadrangular (265 mm2) de vidro acrílico 
(PMMA1) com 10 mm de espessura. É constituído por uma matriz de pequenos 
detalhes (furos), com espessuras e profundidades diferentes, em que os da mesma 
                                               
1
 Poly(methyl methacrylate) 
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linha da matriz apresentam o mesmo diâmetro e os da mesma coluna a mesma 
profundidade (Figura 3.1).    
 
 
Figura 3.1 – Representação esquemática do fantoma CDRAD 2.0  
(modificado de [117]) 
 
3.2. Caraterização dosimétrica  
 
A caraterização dosimétrica foi efetuada de forma a avaliar a exatidão dos 
equipamentos de medida (CI e medidor de DAP) e determinar a espessura semi-
redutora (HVL). A exatidão foi avaliada através da análise comparativa entre os 
valores de dose fornecidos pelos equipamentos e os expectáveis. Para diferentes 
valores de kVp e mA*s, foram medidos os valores de DAP e KERMA no ar (Kar). 
A determinação de HVL foi feita usando placas de alumínio (Al) em que a 
espessura foi sendo alterada em função dos valores dos parâmetros técnicos 
adotados. 
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Foi adotado o modo manual em que ambos os parâmetros (kVp e o mA*s) 
foram ajustados pelo operador. A Tabela 3.1 apresenta os valores dos parâmetros 
utilizados na caraterização dosimétrica. 
Tabela 3.1 – Valores  dos parâmetros usados na caraterização dosimétrica 
Filtração adicional Valores selecionados 
(mm Cu) kVp mA*s 
0,0 
(sem filtração) 
81 
20 
90 
99 
109 
121 
0,1 
81 
20 
90 
99 
109 
121 
0,2 
81 
20 
90 
99 
109 
121 
0,3 
81 
20 
90 
99 
109 
121 
 
 
3.2.1. Avaliação da exatidão dos instrumentos de medida 
 
Na caraterização do equipamento, a medição da dose (Kar) foi feita com a CI 
posicionada a 100 cm do foco. Como foi referido anteriormente, à medida que o feixe 
afasta do foco, os fotões vão-se divergindo e a área irradiada (FOV) torna-se maior. O 
efeito da variação da distância no FOV pode ser traduzida pela equação 3.1. 
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Pretendia-se medir a área A1 no ponto onde estava a CI. De forma direta a 
dificuldade em proceder à essa medição é mais difícil, por isso, recorreu-se à equação 
3.1. Sabendo que d1
 = 100 cm (distância foco – CI), o passo seguinte foi determinar 
A2. A2 foi definida como o FOV sobre a superfície da mesa (Figura 3.2).  
 
    
 
Figura 3.2 – Configuração utilizada na determinação do FOV no ponto da CI 
 
O FOV na superfície da mesa foi de 43,5 cm x 58,4 cm, o que equivale à uma 
área de 2540,4 cm2. A1 foi calculada a partir da equação 3.1, como indicado de 
seguida. 
 
 
 
Espera-se que o produto entre A1 e a dose (Kar) seja equivalente ao DAP 
fornecido pelo medidor de DAP. Os valores expectáveis de DAP (DAP(exp)) e KERMA 
no ar (Kar(exp)) foram calculados pelas equações 3.3 e 3.4.  
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DAP(medido) e Kar(medido) representam os valores de Kar e DAP, respetivamente, 
medidos pelos equipamentos. 
 
3.2.2. Determinação de espessura semi-redutora (HVL) 
 
A espessura semi-redutora (HVL) é a espessura da material atenuante (e.g. Al) 
necessária para reduzir para metade a intensidade do feixe. Os valores de Kar foram 
medidos com a CI situada abaixo do Al usado como material atenuante. A Figura 3.3 
ilustra o esquema utilizada na determinação de HVL. 
 
 
Figura 3.3 – Configuração utilizada na determinação de HVL 
 
Espera-se que a adição de placas de Al cause atenuação do feixe e que Kar 
seja menor. Portanto, essa adição de placas é feita até que o valor de Kar seja 
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correspondente a 50% do valor inicial medido na ausência de placas de Al.  A Tabela 
3.2 contém os valores de Kar obtidos para diferentes espessuras de Al.  
 
Tabela 3.2 – Valores de Kar medidos para diferentes espessuras de Al de modo a 
determinar HVL 
Filtração adicional Espessura de Al Kar HVL 
(mm Cu) (mm Al) (µGy) (mm Al) 
0 
(sem filtração) 
0 1015,00 
3,62 
1 804,50 
2 650,40 
3 552,40 
4 473,90 
0,1 
0 519,90 
5,55 
3 345,70 
4 307,00 
5 276,80 
5,5 262,10 
0,2 
0 344,20 
6,31 
3 246,90 
4 224,50 
5 204,20 
5,5 194,20 
0,3 
0 243,90 
6,96 
3 183,50 
4 168,70 
5 153,80 
5,5 147,50 
 
 
Foi variada a espessura de Cu usada na filtração adicional de modo a avaliar o 
seu impacto no valor de HVL.  
Devido à insuficiência de material (placas de Al), para valores de filtração 
adicional de 0,2 e 0,3 mm de Cu, foi necessário recorrer à extrapolação para encontrar 
o valor de HVL. 
Todas a mediçoes foram feitas a 81 kVp e 20 mA*s.   
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3.3. Recolha de imagens  
 
A recolha das imagens foi feita usando outras placas de acrílico (PMMA) como 
forma de simular a dispersão dos fotões. Foram utilizadas 14 placas de 1 cm, 
posicionadas antes do fantoma CDRAD e a distância foco-CDRAD foi de 180 cm 
(Figura 3.4).  
  
   
Figura 3.4 – Configuração utilizada na recolha de imagens do fantoma CDRAD 
 
As imagens recolhidas do CDRAD foram obtidas em modo semiautomático, 
onde é feita a seleção manual de kVp e seleção automática de mA*s pelo 
equipamento, de forma a manter constante a exposição no detetor. Deste modo, torna-
se necessário que o aumento do kVp seja acompanhado pela diminuição do mA*s.  
A Tabela 3.3 contém os valores dos parâmetros adotados na recolha das 
imagens. 
Tabela 3.3 – Valores  dos parâmetros usados na recolha de imagens 
Filtração adicional Valores selecionados 
(mm Cu) kVp mA*s 
0,0 
81 14,50 
90 10,10 
99 7,50 
109 5,72 
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121 4,36 
0,1 
81 18,50 
90 12,60 
99 9,17 
109 6,83 
121 5,11 
0,2 
81 23,00 
90 15,10 
99 10,70 
109 7,94 
121 5,84 
0,3 
81 28,30 
90 18,20 
99 12,70 
109 9,20 
121 6,67 
 
 
O aumento de kVp acompanhado pela diminuição de mA*s pode ser 
confirmado pelo Gráfico 3.1.  
 
 
Gráfico 3.1 – Valores de kVp e mA*s adotados na recolha de imagens  
(com barras de Erro Padrão). 
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3.4. Avaliação da qualidade de imagem 
 
A avaliação da QI foi feita através do inverso da Image Quality Figure (IQFinv), 
usando o software CDRAD Analyser (Artinis Medical Systems, Netherlands). 
O IQFinv pode ser calculado através equação 3.5. 
 
 
 
Em que Ci representa a profundidade da coluna i, e Di,th o diâmetro mínimo 
detetado naquela coluna.  
O IQFinv é calculado de forma automática pelo software CDRAD Analyser 
(Artinis Medical Systems, Netherlands), e é feito o display dos detalhes detetados 
(pontos a laranja), a curva IQFinv (Gráfico azul) e o correspondente valor do IQFinv 
(Figura 3.5).  
 
 
Figura 3.5 – Output do CDRAD Analyser com detalhes os detetados e curva IQFinv 
 
Para que o valor de IQFinv seja elevado, a quantidade de detalhes detetados 
na proximidade do canto inferior esquerdo do fantoma (abaixo da curva vermelha na 
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Figura 3.1) tem que ser elevada. Como a deteção de detalhes está associada ao 
contraste da imagem, um alto valor de IQFinv é associado à um alto valor de 
contraste.  
Além do IQFinv, a QI foi avaliada através do cálculo do Contraste, CNR e 
Ruído. Estes parâmetros foram calculados de acordo com a metodologia descrita no 
capítulo 2. Para isso, foi necessário selecionar duas ROI: uma dentro e outra fora da 
zona dos detalhes (Figura 3.6). 
 
  
 
Figura 3.6 – Esquema representativo da metodologia utilizada na seleção das ROI. 
 
Como pode-se constatar, a zona do detalhe foi definido como sendo ROI1 e a 
zona fora do detalhe como ROI2. ROI1 apresenta um valor de NC menor do que ROI2. 
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4. APRESENTAÇÃO E ANÁLISE DE RESULTADOS  
 
4.1. Caraterização dosimétrica  
 
4.1.1. Avaliação da exatidão dos instrumentos de medida 
 
Um dos objetivos da careterização dosimétrica é de avaliar as diferenças entre 
os valores medidos e expectáveis de Kar e DAP. Esses valores expectáveis foram 
calculados de acordo com a metodologia definida no capítulo 3.  
O Gráfico 4.1 mostra a variação das diferenças entre DAP(exp) e DAP(medido) para 
os diferentes valores de kVp usados, na ausência de filtração adicional. 
 
 
Gráfico 4.1 – Diferenças entre os valores medidos e expectáveis de DAP 
 
Quanto ao Kar, essas diferenças entre Kar(exp) e Kar(medido) também existem e 
estão representadas no Gráfico 4.2. 
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Gráfico 4.2 – Diferenças entre os valores medidos e expectáveis de Kar 
 
Quanto mais próximos de zero forem os valores percentuais das diferenças, 
melhor. No entanto, para certos valores de kVp, a diferença ultrapassa os 22% para o 
DAP. Para o Kar verificou-se valor percentual de diferença acima dos 18%. Essas 
diferenças existem para todos os valores de kVp adotados. 
As causas dessas diferenças podem estar relacionadas com falhas (calibração) 
dos equipamentos (medidor de DAP e CI) na medição dos valores de DAP e Kar, ou 
com erros na medição do FOV (A1). Não se exclui nenhuma das possibilidades. A 
primeira porque, por exemplo, verificou-se ligeiras diferenças entre os valores de kVp 
selecionados e os efetivos medidos. Isto leva a crer que o mesmo pode-se suceder 
com o Kar medido pela CI.  A segunda possibilidade também não é de excluir uma vez 
que o FOV foi medido a partir da área iluminada pela lâmpada da fonte de raios X. A 
luz emitida pela lâmpada pode não estar alinhada com o feixe de raios X, logo é 
possível que a área iluminada não corresponda ao FOV real. Admitindo essa 
possibilidade, o valor do FOV teria que ser menor do que aquele que foi assumido, de 
forma a minorar as diferenças entre os valores obtidos e expectáveis. 
Um outro fator que pode explicar essas discrepâncias prende-se com as 
próprias incertezas de medição dos dados experimentais. [118,119] Para o caso de 
medições de grandezas dosimétricas em exposições de pacientes a raios X para 
diagnóstico, valores de incertezas até 25% são aceites. [119]  
 
 
10,5%
11,5%
12,5%
13,5%
14,5%
15,5%
16,5%
17,5%
18,5%
900,00
1100,00
1300,00
1500,00
1700,00
1900,00
2100,00
2300,00
80 85 90 95 100 105 110 115 120 125
K
a
r
(µ
G
y
)
kVpKar medido Kar expectável Diferença entre o medido e o expectável (%)
Capítulo 4: Apresentação e análise de resultados 
 
Efeito dos parâmetros técnicos na dose e qualidade de imagem num sistema CR                        51 
 
4.1.2. Determinação de HVL 
 
A HVL foi determinada seguindo a metodologia descrita no capítulo 3.  
Os valores de Kar medidos estão representados no Gráfico 4.3. A ordenada do 
Gráfico representa o valor normalizado do Kar. 
 
 
Gráfico 4.3 – HVL em função da filtração adicional 
 
À medida que foram sendo adicionadas placas de Al, o valor de Kar foi 
diminuindo. Na ausência de filtração adicional e com 0,1 mm de Cu, o valor de HVL é 
visível pelo Gráfico.  Para outros valores de filtração adicional, a HVL foi determinada 
pela extrapolação, e os valores estão representados na Tabela 4.1.  
 
Tabela 4.1 – HVL em função da filtração adicional 
Filtração adicional 
(mm Cu) 
HVL 
(mm de Al) 
0,0 3,62 
0,1 5,55 
0,2 6,31 
0,3 6,96 
 
Os valores da Tabela mostram que HVL é maior quando o valor da filtração 
adicional aumenta.  Isto pode ser explicado pelo facto do valor do µ diminuir quando a 
energia do feixe aumenta.  
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Com o aumento da filtraçao adicional o feixe torna-se mais duro e a sua 
capacidade de penetração aumenta. Isto faz com que a dificuldade do material em 
atenuá-lo seja maior.  
Para aumentar a capacidade de material em atenuar o feixe, a solução passa 
por usar um material que tenha um µ maior. Se isso não for possível, então a 
alternativa é aumentar a expessura do material.  
Foi isso que sucedeu neste trabalho. Na impossibilidade de usar um outro 
material que tenha maior capacidade em atenuar o feixe (com maior µ), a solução foi 
aumentar a expessura do material disponível. 
O aumento de 0,1 mm da filtração adicional causou um aumento médio de 19% 
no valor de HVL. 
 
4.2. Avaliação da dose 
 
A avaliação da dose foi feita através da análise que do efeito que kVp, mA*s e 
a filtração adicional têm no valor do Kar e DAP, conforme descrito de seguida. 
 
4.2.1. Efeito da tensão da ampola  
 
Mantendo constante o mA*s, foi avaliada o efeito da variação do kVp na valor 
de Kar. Verificou-se que há um aumento de Kar a medida que o kVp aumenta, conforme 
ilustra o Gráfico 4.4.  
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Gráfico 4.4 – Efeito de kVp na Kar para diferentes valores de mm de Cu 
 
Pelo Gráfico 4.4, é visível o aumento de Kar à medida que o kVp aumenta.  
Para qualquer valor de filtração adicional, o Gráfico aproxima-se à uma função 
linear e a correlação entre kVp e Kar é elevada, com R
2 > 0,99. Isto faz com que seja 
possível “prever” o valor de Kar a partir dum valor de kVp adotado. A Tabela 4.2 
contém as equações, para cada valor de filtração adicional, através das quais o valor 
de Kar pode ser calculado a partir de kVp.  
Tabela 4.2 – Equações para determinar Kar a partir de kVp 
 
Filtração adicional 
(mm de Cu) 
 
Equação para o cálculo de Kar Correlação (R
2
) 
0,0  0,9992 
0,1  0,9972 
0,2  0,9935 
0,3  0,9977 
 
Sabendo que Kar está relacionado com a libertação de energia de partículas 
não carregadas (e.g. fotões) na massa do ar, causando a libertação de partículas 
carregadas (e.g. eletrões) dessa massa do ar, espera-se que Kar seja maior para 
valores altos de kVp. Isto porque a capacidade dos fotões em libertar eletrões da 
massa do ar depende da sua energia, sendo essa energia determinada pelo kVp. Se o 
valor de kVp aumentar, a energia com que os fotões saem da ampola de raios X 
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também aumenta e, consequentemente, mais eletrões serão libertados da massa do 
ar e o Kar será maior. Os valores medidos vão ao encontro dessa teoria, conforme 
indica o Gráfico 4.4. Resultados idênticos foram alcançados por Sun Z. et al. [120] 
Quando se adota um valor de kVp, é importante perceber o seu efeito no valor 
da dose. A variação de kVp resulta na variação da dose e a perceção dessa variação 
é fulcral para a controlo da exposição.  
Neste trabalho, verificou-se que para 81 kVp e sem filtração adicional, o Kar  foi 
de 1097,409 µGy. Para duplicar esse valor de Kar, é necessário aumentar a tensão de 
ampola para 119 kVp, significando um aumento em cerca de 47%. À medida que a 
filtração adicional aumenta, o aumento percentual de kVp necessário para duplicar a 
dose é menor. Com filtração adicional de 0,3 mm de Cu, a duplicação da dose é 
conseguida com um aumento de kVp na ordem dos 20%. Os valores de kVp 
necessários para duplicar a dose foram calculados através das equações da Tabela 
4.2.  
Sendo DAP o produto da área pela dose (Kar), e sabendo que a área é 
constante e que Kar aumenta com o aumento de kVp, espera-se uma elevada 
correlação entre o Kar e o DAP, e que DAP aumente diretamente com o kVp. De 
acordo com o Gráfico 4.5, esse pressuposto é confirmado.  
 
 
Gráfico 4.5 – Valores de Kar e DAP para diferentes valores de mm de Cu 
 
Nota-se que um aumento do Kar é sempre acompanhado pelo aumento do 
DAP, para qualquer valor de mm de Cu. A variação entre DAP e Kar é linear com 
elevada correlação (R2 > 0,99). 
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4.2.2. Efeito da intensidade do feixe  
 
Os dados recolhidos permitiram testar o efeito do mA*s na Kar. Os valores de 
Kar para diferentes valores de mA*s estão representados no Gráfico 4.7.  
 
 
Gráfico 4.6 – Valores de Kar em função de mA*s 
 
A representação gráfica mostra uma variação linear entre Kar e mA*s, com 
elevado correlação (R2 = 1).  
Recorrendo à equação 3.6, com 81 kVp, para qualquer valor de mA*s (entre 10 
e 40), é possível saber o valor correspondente de Kar. 
 
 
 
A variação de Kar de forma direta com a de mA*s é justificada pelo facto de, 
quando o mA*s aumenta, a quantidade de fotões que incidem na massa do ar ser 
maior. Isso faz com que a quantidade de partículas carregadas libertadas da massa do 
ar seja maior e quanto mais partículas carregadas forem libertadas da massa do ar 
maior será o Kar.  
Sun Z et al. relatam resultados idênticos aos alcançados neste estudo.[118] 
Assim, tal como o kVp, é importante a compreensão do efeito da variação do 
mA*s na variação da dose. O aumento de mA*s causa um aumento da mesma fração 
no valor da dose. Mantendo constante a tensão de ampola em 81 kVp e usando 10, 
14,5, 20 e 40 mA*s, os valores de Kar obtidos foram 172,37, 248,18, 343,21 e 
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682,407 µGy, respetivamente. Isto mostra que a duplicação da dose é conseguida 
com a duplicação de mA*s.  
Quando se opta pelo modo semiautomático, o aumento de kVp é 
acompanhado pela diminuição de mA*s, causa a diminuição de Kar. Isto pode ser 
confirmado pelo Gráfico 4.7.  
 
 
Gráfico 4.7 – Variação de DEP em função de kVp 
 
No Gráfico 4.7 optou-se por representar a variação da DEP em função de kVp. 
A DEP é calculada a partir de Kar, e a única diferença entre estas grandezas é que o 
DEP inclui a radiação dispersa, ou seja, DEP = Kar*BSF. O valor de BSF adotado foi 
de 1,3, fazendo com que, à mesma distância do foco, a DEP seja 30% maior do que 
Kar. A DEP foi calculada de acordo com a metodologia descrita no subcapítulo 2.3.6. 
Foi considerada uma DFP de 165 cm e o FOV à esta distância foi calculado através da 
equação 3.1. 
Neste caso, como  o aumento de kVp é acompanhado pela diminuição de 
mA*s, nota-se que a DEP diminui quando o kVp aumenta. Isto acontece porque o 
aumento de kVp e diminuição de mA*s acontecem em proporcções diferentes. Em 
termos médios, por cada aumento de 9,5% no valor de kVp, o mA*s diminui cerca de 
35% e DEP diminui cerca de 16%. 
Tal como sucedeu com o Kar, a correlação entre DEP e kVp é elevado. Para 
qualquer valor de filtração adicional o Gráfico aproxima-se duma função polinomial de 
grau 2 com R2 > 0,99. 
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Estes resultados vão ao encontro dos resultados obtidos em outros 
estudos. [121-126] 
Para efeitos de cumprimento de possíveis NRD,  notou-se que, para um valor 
de NRD de 0,20 mGy para o DEP, esse valor só pode ser alcançado com 85 kVp e 
0,20 mm de Cu ou 98 kVp e 0,1 mm de Cu. Sem filtração adicional, esse NRD não é 
alcançado com a gama de kVp utilizada, e só é possível alcançá-lo usando valores de 
kVp superiores a 121. Com 0,3 mm de Cu acontece algo idêntico. Para alcanar um 
NRD de 0,20 mGy, é necessário adotar um valor de kVp inferior a 81. Um NRD de 
0,25 mGy para a DEP só é alcançado sem filtração adicional e 109 kVp ou 0,1 mm de 
Cu e 85 kVp. Isto deixa bem patente a importância da caraterização dosimétrica no 
estabelecimento e cumprimento de NRD. 
 
4.2.3. Efeito da filtração adicional  
 
O efeito da filtração adicional na dose foi perceptível nos Gráficos 4.4 e 4.7. 
Notou-se que os valores de Kar e DEP diminuem na presença de filtração adicional. 
 
 
Gráfico 4.8 – Valores de Kar em função da filtração adicional 
 
Tal como descrito no subcapítulo 2.5.2.5, a filtração adicional causa a redução 
da intensidade do feixe atuando, principalmente, sobre os fotões menos energéticos, 
sendo que, quanto maior for a filtração adicional, maior será essa redução. Isto 
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porque, à medida que aumenta a espessura do material filtrante, a quantidade de 
partículas não carregadas (fotões) que incidem na massa do ar é menor, logo, a 
quantidade de partículas carregadas (eletrões) que são libertadas dessa massa do ar 
também diminui e, consequentemente, Kar será menor. Desta forma, para o mesmo 
valor de kVp, o Kar é menor para valores maiores de mm de Cu (Gráfico 4.8).  
O Gráfico 4.9 compara os valores percentuais de Kar em função da espessura 
de Cu usada na filtração adicional. 
 
 
Gráfico 4.9 – Valores percentuais de Kar em função da filtração adicional 
 
É notável que o Kar diminui à medida que a filtração adicional aumenta. 
Adicionando 0,1 mm de Cu, o valor do Kar passa para cerca de 60% do valor inicial, 
significando uma redução de cerca de 40%. Com 0,2 mm de Cu a redução pode 
chegar aos 68% e com 0,3 mm de Cu aos 80%. 
Os resultados alcançados neste estudo vão ao encontro dos de outros 
estudos, [121,124,122,127-130] e encorajam o uso da filtração adicional como forma de 
proteger o paciente. 
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4.3. Avaliação da qualidade de imagem 
 
4.3.1. Image Quality Figure (IQFinv) 
 
4.3.1.1. Efeito da tensão de ampola 
 
Os resultados alcançados apontam para uma degradação da QI quando são 
adotados valores altos de kVp. Os valores de IQFinv tendem a diminuir à medida que 
o kVp aumenta, conforme ilustra o Gráfico 4.10. 
 
 
Gráfico 4.10 – Valores de IQFinv para diferentes valores de kVp e filtração adicional 
 
Os resultados obtidos indicam uma tendência para a redução de IQFinv à 
medida que kVp aumenta, para qualquer valor de filtração adicional. Isto significa que 
a quantidade de detalhes menores em profundidade e diâmetro (abaixo da linha 
vermelha da Figura 3.1) é menor quando o kVp aumenta. 
Sabendo que baixo IQFinv associa-se ao baixo contraste, os resultados 
apontam para uma redução de contraste quando o kVp é aumentado.  
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Destaca-se a baixa linearidade entre IQFinv e kVp. A correlação entre estas 
grandezas é baixa, apesar disso, para qualquer valor de filtração adicional, nota-se o 
efeito degradante de kVp no valor de IQFinv. 
Este decaimento do IQFinv pode ser explicado pelo facto de o aumento de kVp 
fazer com que os fotões se tornem mais energéticos, resultando numa menor 
diferença de fluência entre as zonas do detetor sobrepostas pelos detalhes e zonas 
adjacentes do CDRAD. Como consequência, o NC entre estas duas regiões é menor e 
isso faz com que a deteção de detalhes seja menor e, consequentemente, o valor de 
IQFinv é menor. 
 Tal como neste estudo, outros estudos revelaram menor deteção de detalhes 
na presença de kVp  altos. [125,131-133] 
 
4.3.1.2. Efeito da dose 
 
Como referido anteriormente, na obtenção das imagens do CDRAD, optou-se 
pelo modo semiautomático, onde a seleção manual de kVp é acompanhada pela 
seleção automática de mA*s, resultando num valor de dose em função da qual será 
feita a análise da QI. Deste modo, torna-se possível uma avaliação do efeito da 
variação simultânea dos dois parâmetros no valor de IQFinv. 
Notou-se que os melhores resultados em termos de IQFinv eram conseguidos 
recorrendo a valores altos de dose. Foi avaliado o efeito do DAP no valor de IQFinv, 
conforme ilustra o Gráfico 4.11. 
 
 
Gráfico 4.11 – Valores de IQFinv para diferentes valores de DAP, em função da filtração adicional 
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A representação gráfica mostra uma tendência para a melhoria da QI quando a 
dose aumenta. Os valores de IQFinv aumentam de forma direta com o DAP. O ideal 
seria obter uma representação gráfica com a acumulação de pontos no canto superior 
esquerdo significando que altos valores de IQFinv foram alcançados com valores 
baixos de dose. No entanto, não foi isso que se verificou. Nota-se uma acumulação de 
pontos no canto inferior esquerdo, o que permite associar alguma dificuldade em 
alcançar valores altos de IQFinv quando se opta por valores baixos de dose. Estudos 
relatam resultados idênticos. [124,132-134]  
Para 0,1 mm de Cu e sem filtração adicional, a correlação entre DAP e IQFinv 
é elevada (R2 > 0,98), sendo essa correlação menor para outros valores de filtração 
adicional. 
 
4.3.1.3. Efeito da filtração adicional  
 
A filtração adicional mostrou resultados inequívocos quanto a redução da dose, 
o que encoraja o seu uso como forma de proteger o paciente. Porém, a QI é 
degradada na presença da filtração adicional. 
Os Gráficos 4.10 e 4.11 mostram que a filtração adicional origina o decaimento 
do valor de IQFinv, cenário que pode ser confirmado pelo Gráfico 4.12. 
 
 
Gráfico 4.12 – Valores médios de IQFinv para diferentes valores de kVp, em função da filtração 
adicional 
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O Gráfico 4.12 mostra o valor médio de IQFinv para a gama de valores de kVp, 
para cada valor de filtração adicional. É visível o decaimento do valor médio de IQFinv 
à medida que a espessura da filtração adicional aumenta. Foram relatados resultados 
que vão ao encontro dos alcançados neste estudo. [125] 
O decaimento de IQFinv na presença da filtração adicional pode ser explicado 
pelo endurecimento do feixe, fazendo com que o feixe seja constituído por fotões de 
elevada energia. Esta energia elevada faz com que a diferença de µ entre a zona dos 
detalhes e as adjacentes seja menor, o contraste será menor e, consequentemente, o 
valor de IQFinv também será menor.  
Variando a filtração adicional entre 0,0 e 0,3 mm de Cu, o valor médio de 
IQFinv decai 8%. 
 
4.3.2. Avaliação do contraste, sinal e ruído  
 
4.3.2.1. Contraste 
 
O contraste de imagens foi avaliado de acordo com o descrito no subcapítulo 
2.7.4.1. A seleção das ROI foi feita conforme indica a Figura 3.6. Essa avaliação do 
contraste foi feita em função do kVp e os resultados estão representados no Gráfico 
4.13. 
 
 
 
Gráfico 4.13 – Valores de contraste para diferentes valores de kVp e filtração adicional 
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Pelo Gráfico 4.13, nota-se que a variação do kVp tem pouca influência no 
contraste da imagem. Combinando a variação da tensão de ampola (entre 81 e 
121 kVp) e filtração adicional (entre 0,0 e 0,3 mm de Cu), o resultado em termos de 
variação do contraste situa-se em torno dos 5%. No entanto, para filtração adicional de 
0,0 e 0,3 mm, nota-se uma ligeira tendência do contraste em diminuir quando o kVp 
aumenta, não sucedendo o mesmo para os restantes valores de filtração adicional. 
Além da avaliação separada do efeito do kVp no valor de contraste, a avaliação 
do efeito da variação simultânea de kVp e mA*s foi feita, recorrendo ao DAP 
(Gráfico 4.14).  
 
 
 
Gráfico 4.14 – Valores de contraste em função do DAP 
 
Os valores obtidos mostram pouca influência do DAP no valor de contraste. A 
linha de tendência traçada mostra que houve pouca variação no contraste com a 
variação do DAP. A variação dos valores de DAP entre 9,00 e 22,60 µGy.m2
 
proporcionou uma variação dos valores de contraste entre 40 e 50%. 90% dos valores 
de contraste flutuam em torno dos 45% (Gráfico 4.14). O desvio-padrão é 2,6% e a 
diferença entre os valores máximos e mínimos do contraste é de 6% (Tabela 4.3). 
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Tabela 4.3 – Valores de contraste, CNR, SNR e ruído  
Parâmetros de QI Máximo Mínimo Diferença 
 
Desvio-Padrão (σ) 
 
Contraste 43,9% 49,9% 6% 2,6% 
SNR 9,85 6,34 3,51 0,98 
CNR 8,31 4,98 3,33 0,97 
Ruído 3,89 2,80 1,09 0,32 
 
A Tabela 4.3 mostra os valores máximos, mínimos, a diferença entre eles e o 
desvio-padrão para o contraste, SNR, CNR e ruído obtidos com valores de DAP entre 
9,00 e 22,60 µGy.m
2
. 
Sem filtração adicional o contraste tende a aumenta com o DAP, sucedendo o 
inversa com 0,3 mm de Cu (ambos com R2 > 0,98). Para os restantes valores não há 
uma tendência clara. 
A Figura 4.1, ilustra um uma série de 5 imagens e os respetivos valores de 
DAP.  
 
 
Figura 4.1 – Série de imagens obtidas com diferentes valores de dose 
 
Nota-se que, visualmente, a influência da variação do DAP é nula. Por 
exemplo, não se nota diferença nenhuma entre uma imagem obtida a 8,10 µGy.m
2 
comparativamente à obtida a 22,6 µGy.m
2
.  
Este resultados mostram que a melhoria da acurácia diagnóstica através da  
exposição excessiva pode não ser a melhor estratégia, isto porque a melhoria na 
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visualização de estruturas anatómicas de interesse pode não ser conseguida com 
mais dose.  
 
4.3.2.2. Ruído  
 
A avaliação do ruído das imagens é feita através do cálculo do desvio-padrão 
(σ) dos valores de NC numa ROI , conforme descrito no subcapítulo 2.7.5.2.  
Neste trabalho, o ruído foi medido na zona do detetor não sobreposta pelo 
fantoma, conforme ilustra a Figura 4.2. 
 
 
Figura 4.2 – Metodologia usada na seleção das ROI para a avaliação do ruído e SNR 
 
Esta avaliação do ruído foi feita em função do DAP e os resultados estão 
representado no Gráfico 4.15.  
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Gráfico 4.15 – Valores do ruído em função do DAP 
 
Para qualquer valor de filtração adicional utilizada, o ruído tende a diminuir 
quando o DAP aumenta, apesar da variação não ser muito acentuada.  
Sem filtração adicional e para 0,3 mm de Cu, a variação do ruído com o DAP é 
quase linear, com R2 > 0,90. Para os restantes valores, a linearidade é menor, mas a 
dimunuição do ruído é visível quando o DAP aumenta. A linha de tendência traçada é 
descente à medida que o DAP aumenta (Gráfico 4.15). Apesar disso, a  variação dos 
valores de DAP entre 8,10 e 22,60 µGy.m
2 
proporcionou um desvio-padrão de 0,32 e a 
diferença entre os valores máximos e mínimos de 1,09  para o ruído (Tabela 4.3). 
Tendo em conta o maior efeito de mA*s no ruído, comparativamente ao kVp, e 
sabendo que o aumento do DAP foi acompanhado pelo aumento do mA*s, o resultado 
obtido vai ao encontro daquilo que era esperado.  
 
4.3.2.3. Relação sinal-ruído (SNR) 
 
O SNR foi calculado de acordo com o descrito em 2.7.4.3. Para tal, 
procedeu-se à seleção de duas ROI (uma para o “sinal” outra para o “ruído”), conforme 
indica a Figura 4.2.  
A avaliação do SNR em função do DAP foi feita e os resultados estão 
representados no Gráfico 4.16.  
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Gráfico 4.16 – Valores de SNR em função do DAP 
 
Pelo Gráfico 4.16, é visível que, para todos os valores de filtração adicional, o 
SNR tende a aumentar de forma direta com o DAP.  
Na ausência de filtração adicional e para 0,3 mm de Cu, a variação do SNR 
com o DAP aproxima-se à uma função polinomial de grau 2, com R2 > 0,99. Para 
0,2 mm de Cu  R2 > 0,95, sendo menor para 0,1 mm de Cu mas a tendência 
mantém-se. 
Estes resultados eram esperados porque, quando se fez a análise do 
contraste, verificou-se que os valores de NC não alteram muito com a dose. Para o 
cálculo de SNR, esses valores de NC foram utilizados para determinar o “sinal”, 
portanto já se previa que o “sinal” não variasse muito. Na análise do ruído, verificou-se 
que o ruído diminui com o aumento do DAP.  Sendo o SNR o quociente entre “sinal” e 
“ruído”, se o “ruído” diminui de forma mais acentuada, comparativamente ao “sinal”, é 
normal que o SNR aumente.  
Para qualquer valor de filtração adicional, de acordo com o “modelo de Rose”, 
é possível a deteção de detalhes, uma vez que SNR é maior que 5.  
 
4.3.2.4. Relação contraste-ruído (CNR)  
 
A Relação Contraste-Ruído (CNR) foi calculada de acordo com a metodologia 
descrita no subcapítulo 2.7.4.4. Para isso foi necessário a seleção das ROI conforme 
ilustra a Figura 3.6. 
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O Gráfico 4.17 ilustra os valores de CNR obtidos para diferentes valores de 
DAP.  
 
 
Gráfico 4.17 – Valores de CNR para diferentes valores de DAP e filtração adicional 
 
O valor de CNR é pouco afetado pelo DAP, e a correlação é baixa entre eles, 
excetuando quando não se opta pela filtração adicional que apresenta R2 > 0,97. A 
diferença entre os valores máximo e mínimo de CNR é de 3,31 e o desvio-padrão de 
0,97 (Tabela 4.3) 
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5. CONCLUSÕES  
 
Os resultados deste estudos são inequívocos quanto ao efeito da tensão de 
ampola (kVp) no valor da dose. É bastante evidente que o aumento de kVp provoca o 
aumento da dose. 
Optando pela variação separada dos parâmetros técnicos de exposição (kVp e 
mA*s), notou-se uma elevada correlação entre esses parâmetros e a dose. No caso do 
mA*s, a variação com a dose é linear. Para duplicar a dose é necessário duplicar o 
mA*s. No que se refere ao kVp, o valor da dose pode ser duplicado sem ser 
necessário a sua duplicação, sendo suficiente, nalguns casos, um aumento na ordem 
dos 20%. Isto mostra maior influência de kVp na dose, comparativamente ao mA*s. 
Portanto, quando se irradia um paciente, é fulcral ter em atenção que que a 
adoção de valores altos de kVp e mA*s aumenta a probabilidade de exposição 
excessiva e isso vai contra os princípios da proteção radiológica. Deste modo, a opção 
pelo CAE é bastante útil na medida em que o aumento de um dos parâmetros é 
compensado pela diminuição do outro. Isto faz com que haja controlo da exposição 
por parte do próprio equipamento, evitando eventuais falhas do operador na seleção 
dos parâmetros.  
Apesar da teoria de que, em SD, imagens mais contrastadas serem 
conseguidas com valores baixos de kVp, visualmente, com o sistema CR utilizado 
neste estudo, isso não se verificou. Para diferentes valores de kVp e filtração 
adicional, verificou-se pouca variação dos valores de SNR (σ = 0,98), CNR (σ = 0,97) 
e contraste (σ = 2,6%).  
Verificou-se a tendência de SNR a aumentar e do ruído a diminuir quando a 
dose aumenta.  
O IQFinv tende em diminuir quando o kVp aumenta. Melhores resultados em 
termos de IQFinv foram alcançados para valores de tensão de ampola abaixo de 
99 kVp.  
Quando se opta pelo modo manual de exposição, baixa dose é conseguida 
com valores baixos de kVp, sem muita influência na QI, logo, a adoção desses valores 
baixos é benéfica para a proteção do paciente e é possível manter a acurácia 
diagnóstica.  
A teoria de que a filtração adicional permite reduzir a dose foi confirmada com 
os resultados deste estudo. Notou-se claramente que o valor de dose decai sempre 
que a espessura de mm de Cu for aumentada, sendo esse decaimento acompanhado 
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pela degradação da QI. Apesar disso, a magnitude com que decai a dose e a QI 
permitem recomendar o recurso à filtração adicional sempre, pelo facto de uma 
redução na ordem dos 60% no valor da dose reduzir em apenas 7% o IQFinv e dos 
resultados de SNR e CNR serem melhorados quando se opta pela filtração adicional.  
A questão que se propõe é: até que ponto é aceitável uma redução na QI? Isso 
é relativo. Quando se diz que há uma redução do IQFinv, significa que a quantidade 
de detalhes detetados foi menor. É legítimo pensar que, quem desenvolveu o fantoma 
CDRAD, equiparou os seus detalhes às lesões numa imagem radiográfica patológica 
e, deste modo, menor quantidade de detalhes detetados (na radigrafia do CDRAD) 
pode ser equiparado à menor quantidade de lesões detetados (na radiografia do 
paciente) e, quando isso acontece, a qualidade diagnóstica é afetada. Quando se 
pretende diagnosticar uma fratura, a degradação da QI em 7% pode não afetar a 
qualidade diagnóstica, mas se a tarefa diagnóstica for detetar lesões pulmonares 
(radografia ao tórax) ou microcalcificações (mamografia), esses 7% podem fazer toda 
a diferença. Portanto, o rigor com que se aceita ou rejeita uma degradação da QI é 
dependente do objetivo do diagnóstico.  
Em suma, as conclusões deste trabalho resumem-se no seguinte: 
 A dose varia diretamente com os valores adotados dos parâmetros 
técnicos (kVp e mA*s); 
 No modo semiautomático (com controlo do mA*s pelo equipamento), o 
aumento do kVp permite reduzir a dose; 
 É possível duplicar a dose com um aumento de kVp em cerca de 20%. 
Para o mA*s, esse aumento tem que ser de 100%; 
 Na avaliação da QI pelo IQFinv, a QI é degradada pelo aumento do kVp 
e na presença da filtração adicional; 
 A filtração adicional tem o potencial de reduzir a dose em até 80%, com 
a degradação da QI em apenas 8%. 
Baseando nestas conclusões, este trabalho permite recomendar: 
 A caraterização do equipamento como o primeiro passo da otimização e 
cumprimento de possíveis NRD; 
 A diminuição de kVp e mA*s, quando se opta pelo modo manual de 
exposição, de modo a expor menos o paciente; 
 A adoção de baixos valores de kVp no modo (semi)automático, do 
ponto de vista da melhoria da QI; 
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 A adoção de altos valores de kVp no modo (semi)automático, do ponto 
de vista da proteção do paciente; 
 Considerar, sempre, uso da filtração adicional; 
 Direcionar as estratégias de otimização para a proteção do paciente e 
focar menos na QI. 
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